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RÉSUMÉ DE LA THÈSE 
 
Le travail présenté dans cette thèse porte sur le développement de chimie de 
surface et de biocapteurs pouvant être utilisés dans le milieu hospitalier afin 
d’améliorer les méthodes de dépistages et de suivi de traitement de diverses maladies 
et cancers. Les méthodes actuelles de dépistage du cancer reposent principalement 
sur l’analyse histologique des cellules par des experts dans le domaine. Cela 
complique la transmission de l’information au patient et retarde le moment où un 
traitement approprié peut être entamé. Grâce à de nouvelles techniques d’analyses 
simples et peu coûteuses comme la spectroscopie de résonance des plasmons de 
surface (SPR), il est possible de développer des tests qui pourront être effectués par 
le personnel de l’hôpital, en peu de temps et à peu de frais. Afin de pouvoir utiliser la 
SPR en milieu clinique, une chimie de surface appropriée doit être développée afin 
d’empêcher les matrices biologiques de masquer le signal des analytes d’intérêt. En 
effet, qu’il s’agisse de lysat cellulaire, de sérum ou de tout autre fluide biologique, le 
contenu protéique et lipidique peut s’adsorber de façon non-spécifique aux surfaces 
d’analyse, compromettant ainsi les résultats obtenus.  
Afin de pallier ce problème, le développement de chimie de surface a été effectué. 
Des monocouches de peptides et de liquides ioniques ont été utilisées afin de réduire 
l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire non-dilué sur des capteurs SPR. Parmi 
les peptides, le plus efficace s’est avéré être le 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH, un 
peptide chargé positivement formé de 6 acides aminés plutôt hydrophobes. Grâce à 
cette surface, l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire a pu être réduite jusqu’à 
159 ± 27 ng/cm2, par rapport à 929 ± 186 ng/cm2 sur une surface d’or non protégée. 
Une étude en spectrométrie de masse a permis de mieux comprendre le phénomène 
d’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire et de confirmer que ce sont 
principalement des lipides qui s’adsorbent non-spécifiquement au capteur SPR 
lorsque celui-ci est exposé à du lysat cellulaire.  
Malgré la nette amélioration par rapport à un capteur non protégé, le phénomène 
d’adsorption non-spécifique était encore significativement présent avec les 
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monocouches de peptides. L’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire a ensuite 
été drastiquement réduite grâce aux liquides ioniques hydrophobes et chargés. Le 
liquide ionique le plus performant a montré une adsorption non-spécifique d’à peine 
2 ± 2 ng/cm2. Par la suite, un biocapteur permettant la détection de HER2, un 
biomarqueur de cancer du sein présent dans environ 30% des cas de cancers du sein 
agressifs, a été développé. Cela a permis de démontrer que le liquide ionique pouvait 
être utilisé pour la construction d’un biocapteur, ouvrant ainsi la porte à un large 
domaine d’analyses en lysat cellulaire.  
Finalement, les défis de l’analyse SPR avec des échantillons cliniques ont été 
explorés par le développement d’un biocapteur pour l’anti-asparaginase, permettant 
de faire le suivi de traitement de patients atteints de leucémie. L’asparaginase est 
administrée aux patients leucémiques, en combinaison avec plusieurs autres 
composés chimiothérapiques, afin de combattre ce cancer. Toutefois, plusieurs 
patients ont une réaction allergique à cette protéine de source bactérienne, mais ne 
démontrent pas de symptômes physiques. Le biocapteur développé visait donc à 
détecter les réactions immunitaires des patients afin de modifier leur traitement 
lorsque cela s’avère nécessaire. Un biocapteur pour la détection de l’anti-asparaginase 
dans le sérum non-dilué de patients leucémiques a donc été développé. Des 
échantillons cliniques ont été étudiés et les résultats obtenus pour le nouveau 
biocapteur SPR ont montré une bonne concordance avec les résultats obtenus en 
ELISA.  
Mots clés : Spectroscopie de résonance des plasmons de surface (SPR), chimie de 
surface, peptide, liquide ionique, leucémie, asparaginase, cancer, HER2, 







This thesis describes the development of clinical biosensors. These biosensors 
were developed with the aim of improving diagnostic and treatment monitoring 
methods. Actual monitoring methods often rely on histological analysis performed by 
experts. This complicates the transmission of the information to the patient and delays 
the onset of an appropriate treatment. It is envisioned to develop simple experiments 
at low cost, which will allow untrained personnel to perform the testing on-site with 
biosensing technologies such as surface plasmon resonance (SPR). In order to 
perform SPR in clinical analysis, appropriate surface chemistry must be developed to 
prevent nonspecific adsorption. Nonspecific adsorption is the fouling of surfaces with 
biomolecules contained in the sample matrix such as proteins or lipids of biofluids. 
This leads to false positive signals preventing the correct measurement of the analyte 
concentration. 
Peptide and ionic liquid monolayers have been studied in this thesis to prevent 
nonspecific adsorption of undiluted cell lysate. The most efficient peptide was the 
3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH peptide, a 6 amino acids hydrophobic and positively 
charged peptide. The nonspecific adsorption of cell lysate was reduced to 
159 ± 27 ng/cm2, compared to 929 ± 186 ng/cm2 on a bare gold surface. Also, mass 
spectrometry was performed to better understand the cell lysate nonspecific 
adsorption phenomenon. This study showed lipids were mostly adsorbed on the 
sensor when exposed to cell lysate. 
Despite a significant reduction of nonspecific adsorption with peptides, it 
remained unoptimal and should be improved. The newly developed hydrophobic and 
charged ionic liquids nearly eliminated the nonspecific adsorption of undiluted cell 
lysate, with only 2 ± 2 ng/cm2 of nonspecific material adsorbed on the surface. Then, 
a biosensor of an aggressive breast cancer biomarker, HER2, was developed. This 
proved that the ionic liquids could be used in the development of clinical biosensors.  
Finally, the challenges of the analysis of clinical samples with SPR sensing were 
explored with the development of an anti-asparaginase biosensor for leukemic 
vi 
 
patients. Asparaginase is a chemotherapeutic drug administered to patients in 
combination with various other drugs to treat leukemia. However, many patients 
suffer from silent allergic reactions due to the bacterial source of this drug. Therefore, 
a biosensor was developed to detect the antibodies in undiluted serum produced 
against the drug, which could ultimately serve to modify the patient’s treatment when 
necessary. Clinical samples from leukemia patients were studied and the results were 
in good agreement with ELISA experiments.  
 
Key words: Surface plasmon resonance (SPR), surface chemistry, peptide, ionic 
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1 CHAPITRE I : INTRODUCTION 
1.1 CONTEXTE 
Dans le domaine de la chimie bioanalytique, les techniques d’analyses se 
multiplient et les performances des nouveaux instruments surpassent sans cesse les 
standards établis par les instruments antérieurs. L’effervescence du domaine donne 
lieu à une multitude de travaux de recherche démontrant des performances 
analytiques inégalées, d’une part par la sensibilité des techniques, d’autre part par la 
polyvalence de leurs domaines d’applications. Au moment de la rédaction de cette 
thèse, plusieurs techniques bioanalytiques avaient été développées par différents 
chercheurs pour permettre la quantification de biomarqueurs d’intérêts, comme les 
biomarqueurs de cancer. Par contre, encore peu de ces techniques permettaient la 
détection directement en matrice complexe, une étape nécessaire pour analyser les 
échantillons cliniques rapidement et à proximité du patient. Une telle détection 
permettrait de réduire le temps de préparation des échantillons, donnant ainsi la 
possibilité au médecin de transmettre les résultats au patient beaucoup plus 
rapidement. Dans certains cas, le suivi très serré d’un traitement peut bénéficier d’une 
analyse rapide, lorsqu’il est nécessaire d’ajuster le taux de médicament dans le sang 
par exemple.  
La rareté des études effectuées en matrice complexe avec des échantillons 
cliniques est due à la complexité du développement de telles analyses. Plusieurs 
techniques analytiques reposent sur l’analyse à une interface : surface 
d’analyse-solution, par exemple. Lorsqu’un échantillon clinique est analysé avec une 
telle technique, les molécules biologiques de l’échantillon peuvent interférer avec la 
surface d’analyse. Ce faisant, le signal mesuré par l’appareil provient principalement 
d’une multitude de molécules interférentes plutôt que de l’analyte d’intérêt. Cela peut 
nuire fortement à l’analyse. De plus, la variabilité d’un échantillon à l’autre et les 
problèmes d’interférences causés par les autres molécules présentes dans la matrice 
rendent laborieux le développement de ces analyses. Dans le cadre de cette thèse, de 
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nombreux efforts ont été déployés afin de développer une chimie de surface 
permettant l’analyse en matrice complexe. Cette chimie de surface vise à réduire 
l’interaction entre les molécules non-désirées de la matrice complexe et la surface 
d’analyse, dans le but de permettre une analyse fiable, directement dans un 
échantillon clinique. 
Les surfaces développées pourront être utilisées dans le futur par d’autres 
chercheurs souhaitant développer des expériences de biodétection et les appliquer en 
milieu clinique, soutenant ainsi l’avancement de la recherche au sein du système de 
santé. Par exemple, si un petit appareil capable de donner le résultat d’un dépistage 
de maladie ou d’un taux de médicament dans le sang était installé directement dans 
le bureau du médecin, un patient pourrait avoir son résultat instantanément, durant 
son rendez-vous avec le professionnel de la santé. Pour les tests de routine, cela 
pourrait désengorger les laboratoires d’analyses et permettre au patient de ne se 
déplacer qu’une seule fois. Toutefois, la réalité est encore loin de cet objectif; c’est 
pourquoi les chercheurs continuent de travailler au développement de ces nouvelles 
techniques et au transfert des technologies entre le laboratoire et le milieu médical. 
Suite au développement de chimie de surface, des expériences de biodétection 
ont été effectuées dans le but de démontrer l’efficacité réelle de la technique d’analyse 
utilisée dans le cadre de cette thèse lorsqu’elle est employée dans un milieu 
représentatif du milieu clinique. En effet, la réalité du milieu clinique est loin de celle 
du laboratoire de recherche. Lors du développement d’une expérience de 
biodétection, pour le dépistage d’un cancer par exemple, les expériences effectuées 
dans un laboratoire de recherche sont réalisées avec du matériel commercial. Les 
échantillons sont donc tous très semblables les uns aux autres et il est plus aisé de 
développer une méthode analytique. Toutefois, lorsque la technologie doit être 
implantée au milieu clinique, il faut adapter les expériences à une nouvelle réalité. 
Les échantillons cliniques sont de composition et de concentration très variables; il 
est donc nécessaire de s’assurer que la méthode développée en laboratoire est 
suffisamment robuste pour permettre l’analyse d’échantillons réels. Dans le cadre de 





dépistage d’une réaction allergique chez des patients atteints de leucémie suite à 
l’administration d’un médicament particulier a d’abord été effectué. Ensuite, des 
échantillons cliniques de patients de l’hôpital Sainte-Justine ont été analysés avec la 
technique nouvellement développée. 
Aussi, grâce aux expériences avec des échantillons cliniques, la 
compréhension des difficultés liées à l’analyse de tels échantillons avec les techniques 
optiques émergentes comme la spectroscopie de résonance des plasmons de surface 
offre une contribution significative au milieu scientifique. Ces connaissances 
permettront à d’éventuels chercheurs de développer des expériences de plus en plus 
efficaces, jusqu’à ce que l’analyse en matrice complexe avec des échantillons 
cliniques devienne chose commune.  
Ainsi, les travaux décrits dans cette thèse s’insèrent dans un contexte de 
développement d’une nouvelle technologie permettant l’analyse rapide et à faible 
coût de molécules d’intérêt dans des fluides biologiques. Que ce soit pour le dépistage 
d’un cancer ou le suivi d’un traitement, la chimie de surface développée et le principe 
utilisé pour le développement d’un nouveau biocapteur clinique contribuent à 
l’avancement de la recherche bioanalytique actuelle. 
1.2 LE CANCER DANS LA MEDECINE ACTUELLE 
Le cancer est connu depuis des millénaires. Selon la Société de recherche sur 
le cancer, des écrits datant d’environ 3000 ans avant J.-C. ont été retrouvés décrivant 
la méthode de retrait de tumeurs cancéreuses1. Toutefois, c’est plutôt depuis la fin de 
la seconde guerre mondiale que l’intérêt des scientifiques s’est manifesté pour la 
cancer, puisque le nombre de publications scientifiques ne cesse d’augmenter depuis2. 
D’ailleurs, depuis 2008, plus de 100 000 nouveaux articles scientifiques à propos du 
cancer sont répertoriés chaque année dans la base de recherche PubMed.gov et ce 
nombre atteindra bientôt 200 000 si la tendance se maintient2. Cet engouement 
phénoménal des scientifiques pour le cancer est représentatif de l’importance de cette 
maladie dans notre société. En effet, le cancer est, à ce jour, la plus grande cause de 
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décès au Canada3 et la seconde plus grande cause de décès aux États-Unis4, et ce, 
malgré l’augmentation des mesures de dépistage et l’amélioration marquée de 
l’efficacité des traitements grâce à la recherche. Le cancer occupe donc une place 
importante dans la médecine actuelle et dans la recherche, et ce, certainement pour 
encore plusieurs décennies. 
Dans le cadre de cette thèse, deux cancers en particulier seront explorés, soient 
le cancer du sein (section 1.2.2) et la leucémie (1.2.3). D’une part, de nouvelles 
chimies de surfaces ont été développées pour permettre le dépistage du cancer du sein 
par l’analyse de lysat cellulaire (chapitres II et III). D’autre part, un biocapteur a été 
développé et utilisé avec des échantillons cliniques de sérum pour permettre la 
détection d’une réaction allergique lors du traitement des patients leucémiques 
(chapitre IV). 
1.2.1 Dépistage du cancer 
Grâce aux avancées récentes en recherche, il est possible de faire l’analyse 
sanguine du patient pour voir si certains biomarqueurs y sont présents, comme le 
HER2, tel qu’il sera discuté à la section suivante. Un biomarqueur est une molécule 
biologique permettant de différencier un patient en santé d’un patient malade. Il peut 
s’agir de divers types de molécules, comme des protéines, des acides nucléiques, des 
peptides ou autre, et sont généralement trouvés dans les fluides biologiques (salive, 
urine, sang) ou les tissus (tumeurs)5-6. La prise de sang est peu invasive et est souvent 
préconisée pour dépister le cancer, mais elle peut parfois mener à des résultats 
erronés, entre autres dans le cas où le biomarqueur serait en trop faible concentration 
ou lorsque le taux normal de biomarqueur varie d’un patient à l’autre. C’est le cas, 
par exemple, de l’antigène prostate spécifique (PSA), utilisé lors du dépistage du 
cancer de la prostate. Puisque le taux normal de PSA varie d’un homme à l’autre, il 
est ardu de déterminer avec certitude si un taux de PSA dans le sang d’un patient est 





De façon générale, une biopsie de la tumeur sera effectuée et elle sera analysée 
par un pathologiste qui étudiera les cellules par microscopie3, permettant de 
déterminer si les cellules prélevées se différencient des cellules normales, signifiant 
ainsi la présence d’un cancer. Cette technique, quoi que très fiable, car elle repose sur 
des spécialistes, est laborieuse. De plus, plusieurs jours peuvent s’écouler entre le 
prélèvement de la biopsie et l’annonce des résultats au patient, occasionnant une 
longue période de stress pour celui-ci. Par conséquent, le besoin de développer de 
nouvelles technologies permettant la quantification de biomarqueurs dans les biopsies 
afin de pallier à ces inconvénients est indéniable. 
Afin d’alléger les procédures et de permettre au personnel de laboratoires de 
biochimie clinique d’effectuer les analyses, l’utilisation de lysat cellulaire peut 
s’avérer très utile. Le lysat cellulaire consiste en la lyse des cellules provenant d’une 
biopsie par une méthode mécanique, chimique ou dans un bain à ultra-sons. Pour 
faciliter la lyse, les cellules sont baignées dans une solution de lyse contenant des 
détergents afin de briser les parois cellulaires et d’exposer les protéines. Puisque le 
lysat est simple à préparer et que l’analyse peut être effectuée en peu de temps, il 
serait possible pour un patient d’obtenir les résultats de son analyse peu de temps 
après le prélèvement de sa biopsie. Ainsi, l’analyse de lysat cellulaire pourra 
éventuellement être utilisée pour le dépistage du cancer du sein, mais aussi de 
nombreux autres cancers, comme la leucémie, puisqu’une biopsie de moelle osseuse 
ou d’un ganglion peut être utilisée pour dépister ce cancer. 
1.2.2 Cancer du sein  
1.2.2.1 Contexte 
Le cancer du sein est le cancer le plus répandu chez la femme3 et l’importance 
de la recherche pour le développement de nouveaux traitements n’est plus à 
démontrer. Les progrès immenses en termes de traitements font que, à ce jour, 87% 
des femmes atteintes d’un cancer du sein survivront plus de 5 ans. L’augmentation de 
la fréquence du dépistage a aussi joué un rôle clé dans la diminution du taux de 
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mortalité, car plus tôt un cancer est détecté, plus grandes sont les chances de 
rémission3.  
1.2.2.2 Dépistage 
Lorsqu’un médecin observe la présence d’une tumeur chez son patient, 
diverses options s’offrent à lui pour déterminer si la tumeur est cancéreuse. Le 
dépistage actuel du cancer du sein se fait en plusieurs étapes. En premier lieu, une 
mammographie permettra au médecin de détecter la présence d’une tumeur. Si un 
cancer est suspecté, une biopsie de la tumeur sera prélevée et un pathologiste pourra 
déterminer s’il s’agit d’une tumeur cancéreuse. Diverses techniques de diagnostic 
sont aussi offertes, comme la scintimammographie, la galactographie, les analyses 
biochimiques sanguines, l’analyse des récepteurs hormonaux et l’analyse de 
l’expression de HER23. Le médecin déterminera la technique la plus appropriée pour 
émettre son diagnostic et poursuivre le traitement le plus approprié avec sa patiente. 
D’ailleurs, l’analyse de l’expression de HER2 a créé un engouement en recherche 
durant les dernières années, puisque la surexpression de la protéine membranaire 
apparaît dans 20 à 30% des cancers du sein agressifs et qu’un niveau élevé de HER2 
dans le sang indique un risque de cancer accru 7-9. Bien qu’une surexpression de la 
protéine HER2 ne soit pas visible dans tous les types de cancers du sein, celle-ci est 
présente dans suffisamment de cas pour rendre pertinente la détection de cette 
protéine. La méthode actuellement utilisée par les médecins pour l’analyse de 
l’expression de HER2 est une étude histochimique. Une biopsie de la tumeur est 
effectuée et la quantité de HER2 dans les cellules est déterminée par 
immunohistochimie (IHC) ou par hybridation in situ en fluorescence (FISH) 1, 3, 10. 
L’analyse sanguine du HER2 peut quant à elle être utilisée pour déterminer si un 
traitement est efficace contre le cancer d’une patiente, si celle-ci est victime d’un 
cancer produisant une grande quantité de HER2, mais n’est pas utilisée pour le 
diagnostic de cancer au Canada. Malgré cela, l’intérêt pour ce type de dépistage a 






1.2.3.1 Qu’est-ce que la leucémie? 
La leucémie, qui est diagnostiquée chez plus de 6000 personnes par année 
seulement au Canada3, naît dans les cellules souches de la moelle osseuse. Ces 
cellules, qui normalement devraient se développer en cellules matures et occuper 
diverses fonctions dans le système sanguin, deviennent plutôt ce que l’on appelle des 
blastes, soient des cellules sanguines immatures. Ces cellules sont développées dans 
un très grand nombre et ne peuvent pas occuper les fonctions normales des cellules 
sanguines. Petit à petit, les blastes viennent à occuper un si grand volume dans le sang 
que celui-ci cesse de fonctionner normalement, car il n’y a plus suffisamment de 
cellules saines pour accomplir les diverses tâches du système sanguin3.  
Il existe quatre principaux types de leucémie, selon le type de cellules souches 
originaires du cancer (myéloïdes ou lymphoïdes) et la rapidité à laquelle se propage 
le cancer. Dans le cadre de cette thèse, il sera question de la leucémie lymphoblastique 
aiguë (LLA, ou ALL en anglais), soit un type de leucémie prenant naissance dans les 
cellules souches lymphoïdes et se développant très rapidement. La LLA affecte 
principalement les enfants, ce qui n’est pas nécessairement le cas de tous les types de 
leucémie11-12. Grâce aux avancées de la médecine, la LLA a un taux de rémission 
supérieur à 80% depuis près de 40 ans, pour les patients en bas âge3, 12. Ce haut taux 
de succès est dû à l’amélioration du mélange de médicaments chimiothérapiques 
donné aux patients. Par exemple, la L-asparaginase, une enzyme de source 
bactérienne, est maintenant couramment utilisée dans les mélanges de médicaments 
chimiothérapiques pour le traitement de la LLA grâce à sa grande efficacité. 
Toutefois, malgré le haut taux de succès dans le traitement de ce type de leucémie, la 
recherche continue de battre son plein pour tenter de trouver un moyen efficace de 
traiter les autres patients ne répondant pas efficacement aux traitements. 
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1.2.3.2 Traitement de la leucémie avec la L-asparaginase 
La recherche est encore très active pour le développement de nouveaux 
protocoles de traitements pour les patients leucémiques, bien que celle-ci repose sur 
plus de 60 ans de recherches. C’est en 1953, par J.M. Kidd13, que les propriétés 
thérapeutiques du sérum de cochon d’Inde ont été observées sur la réduction de 
lymphomes et c’est en 1961 que J.D. Broome14-15 a pu déterminer que c’était grâce à 
son contenu en L-asparaginase. En effet, la L-asparaginase était trouvée dans le sérum 
des cochons d’Inde, mais pas dans le sérum d’autres animaux. Lorsque le sérum de 
cochon d’Inde était administré à des souris affligées d’un lymphome, celui-ci 
régressait. Toutefois, le sérum n’était efficace que sur certains lymphomes. 
Parallèlement, L.J. Old 16 a pu démontrer pour la première fois les effets anti-
leucémiques de la L-asparaginase en guérissant des souris atteinte de ce cancer. Par 
la suite, grâce à l’isolation de l’enzyme à partir de bactéries Escherichia coli par L.T. 
Mashburn 17, H.F. Oettgen 18 et J.M. Hill 19, les premiers essais cliniques ont été 
conduits dès 1967 et ont permis la rémission de patients leucémiques suite à 
l’administration de la L-asparaginase. Depuis cette période, les protocoles de 
recherche se sont améliorés drastiquement, mais la L-asparaginase est toujours 
utilisée dans la majorité des protocoles, en combinaison avec plusieurs autres agents 
thérapeutiques, grâce à son efficacité démontrée1, 3, 20-24.  
Les principales sources de L-asparaginase utilisée aujourd’hui pour le 
traitement de la leucémie sont les bactéries Escherichia coli et Erwinia chrysanthemi, 
car l’effet thérapeutique de l’enzyme produite par ces deux bactéries est reconnu25. 
Toutefois, l’utilisation de la L-asparaginase dans le traitement de la leucémie 
comporte un inconvénient majeur : le nombre de réactions allergiques est très élevé à 
cause de la provenance bactérienne de l’enzyme26-27. En effet, le taux de réactions 
allergiques peut s’élever jusqu’à plus de deux tiers des patients selon certaines 
études26-29 et varie en fonction du type de préparation de l’enzyme, de la méthode 
d’injection, de la quantité par dose et du nombre de doses administrées. En effet, avec 
l’avancement de la recherche, de nouvelles options thérapeutiques ont été 





utilisant de la L-asparaginase provenant de l’Erwinia chrysanthemi, ou en utilisant 
une L-asparaginase protégée par des groupements polyéthylène glycol, appelée la 
forme «pegylée». Malheureusement, peu importe la forme qui est utilisée, certains 
patients auront une réaction immunitaire contre le médicament. Il est donc important 
pour les médecins d’effectuer un suivi du traitement afin de mesurer les signes 
démontrant une réaction immunitaire, comme l’apparition d’anticorps contre la 
L-asparaginase, les anti-asparaginase, ou la diminution de l’activité de l’enzyme.  
1.2.3.3 Suivi du traitement par ELISA et mesure d’activité 
Dans la région du grand Montréal, les enfants atteints de LLA sont soignés à 
l’hôpital Sainte-Justine et suivent les protocoles de recherche 05-011 et 11-001 mis 
au point par le Dana Farber Cancer Institute (DFCI) 24 en ce qui concerne 
l’administration de leur traitement en chimiothérapie. Ces protocoles de recherche 
visent à améliorer le traitement contre la LLA et à minimiser sa toxicité, en adaptant 
le traitement administré au patient si celui-ci développe une réaction immunitaire. La 
méthode utilisée actuellement pour effectuer ce suivi est l’analyse ELISA de la 
quantité d’anticorps anti-asparaginase dans le sang des patients, ainsi que la mesure 
de l’activité de la L-asparaginase. Un haut taux d’anticorps, ou une diminution de 
l’activité de la L-asparaginase, indiqueront que le patient a une réaction immunitaire 
contre le médicament et que son efficacité peut être réduite.  
En milieu hospitalier, les analyses sanguines plus complexes, comme celles 
nécessitant des techniques d’analyse telles que l’ELISA, sont fréquemment envoyées 
à des laboratoires externes qui envoient par la suite les résultats aux hôpitaux. Par 
exemple, pour les patients leucémiques traités à l’hôpital Sainte-Justine, les 
échantillons sont prélevés à l’hôpital, puis ils sont envoyés au Dana Farber Cancer 
Institute, à Boston, où une analyse est effectuée. Bien que ce système soit fonctionnel, 
une analyse simple et rapide, qui pourrait avoir lieu sur place, permettrait de réduire 
significativement le temps d’analyse, ce qui serait un avantage majeur pour le patient 
et rendrait la procédure globale moins fastidieuse. Par exemple, pour les patients 
leucémiques, le suivi de traitement est primordial car ils peuvent avoir une réaction 
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allergique au traitement et celle-ci doit être détectée le plus rapidement possible 
puisqu’elle nuit au traitement. Si les analyses étaient effectuées sur place, le 
traitement pourrait être ajusté en quelques heures seulement, donc le patient aurait 
moins de chance que ses symptômes s’aggravent ou que son traitement soit moins 
efficace. La rapidité d’analyse serait aussi grandement utile dans le cas où la 
concentration d’un médicament dans le sang d’un patient doit être contrôlée 
précisément. Si les échantillons sanguins du patient pouvaient être analysés en 
quelques minutes seulement, le suivi du taux de médicament serait plus efficace et la 
médication pourrait être ajustée beaucoup plus rapidement, favorisant ainsi la réussite 
du traitement.  
Bien que la rapidité d’analyse soit importante dans plusieurs cas en milieu 
hospitalier, il est aussi primordial que les résultats apportés soient fiables. L’ELISA 
étant une technique robuste et utilisée depuis plusieurs années, elle est la technique 
de référence dans le développement de nouvelles techniques d’analyse bioanalytique. 
1.3 TECHNIQUES D’ANALYSE BIOANALYTIQUE  
1.3.1 ELISA 
1.3.1.1 Théorie 
L’ELISA (dosage d’immunoadsorption par enzyme liée, de l’anglais Enzyme-
Linked Immunosorbent Assay) est une technique mise au point au début des années 
7030-31 et est utilisée aujourd’hui comme la technique de référence en analyse 
bioanalytique. Malgré l’émergence d’une multitude de nouvelles techniques 
analytiques, l’ELISA demeure fortement utilisée dans les laboratoires cliniques, grâce 
à sa fiabilité et sa robustesse. De plus, les appareils commerciaux sont conçus pour 
permettre l’analyse de plusieurs échantillons simultanément, généralement par 
groupes de 96 ou 384, ce qui rend l’analyse très efficace. Il existe différents types 





indirect. Selon les nécessités de l’analyse, le type d’essai ELISA le plus approprié 
sera choisi. Puisque l’essai sandwich (Figure 1.1) est l’essai le plus fréquemment 
utilisé et qu’il a été utilisé dans le cadre de cette thèse, uniquement celui-ci sera 
présenté. 
 
Figure 1.1  Schématisation de l’essai sandwich dans une analyse ELISA 
 
Dans un essai sandwich, un anticorps de capture est placé sur une surface 
polymérique, de sorte à pouvoir capturer un antigène qui lui est spécifique. Par la 
suite, un anticorps secondaire se lie à l’antigène, puis un troisième anticorps reconnaît 
la chaîne lourde de l’anticorps secondaire. Ce troisième anticorps est conjugué à une 
enzyme, fréquemment la horseradish peroxidase (HRP), qui permet de transformer 
un substrat en une molécule produisant un signal coloré. Le tétraméthylbenzidine 
(TMB)32-33 est un exemple de substrat pouvant être utilisé. Sous l’effet de la HRP, 
comme les autres substrats chromogènes, le TMB devient coloré, ce qui permet la 
lecture du signal par un spectrophotomètre. L’intensité de la couleur permet de 
connaître la quantité d’antigène présente à la surface d’analyse et, par le fait même, 
dans la solution à analyser. 
1.3.1.2 Avantages et inconvénients 
Dans les laboratoires d’analyse, l’ELISA est utilisée sur une base quotidienne 
puisqu’il s’agit d’une technique fiable et robuste. De plus, l’avantage majeur que 
comporte cette technique est la possibilité d’analyser plusieurs échantillons à la fois. 
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La pratique courante est d’utiliser une plaque multi-puits, possédant généralement 96 
ou 384 puits, permettant ainsi l’analyse de dizaines d’échantillons en une seule 
expérience. Ceci permet d’économiser énormément de temps lorsque des dizaines ou 
centaines d’échantillons doivent être analysés. 
Le principal désavantage de l’ELISA est qu’une seule analyse peut prendre 
une journée entière, car les temps d’incubation varient de quelques heures à toute une 
nuit33, sans inclure le temps de préparation des solutions ni le temps de lecture de la 
plaque. Lorsque les analyses ne sont pas urgentes et que plusieurs dizaines d’analyses 
simultanées sont nécessaire, le temps d’analyse a peu d’importance. En effet, le temps 
d’analyse par échantillon est minime puisque des dizaines d’échantillons sont 
analysés simultanément. Dans ce type de situation, l’analyse ELISA est appropriée 
car elle est efficace. Toutefois, dans les cas où seulement un petit nombre 
d’échantillons doit être analysé, ou dans un cas où les analyses sont urgentes, le temps 
d’analyse peut s’avérer problématique. Par exemple, si la médication d’un patient doit 
être contrôlée avec précision et qu’elle nécessite des ajustements plusieurs fois par 
jour, l’utilisation de l’ELISA n’est pas recommandable puisque le temps d’analyse 
empêche d’obtenir les résultats dans les délais imposés par la situation médicale du 
patient. L’autre principal désavantage inhérent à l’ELISA est que plusieurs anticorps 
et réactifs différents doivent être utilisés au cours d’une analyse et ces produits 
peuvent être très coûteux34. Certaines techniques alternatives utilisant moins de 
matériel biologique permettent d’effectuer des analyses à moindre coût.  
En bref, l’ELISA est une technique robuste qui continuera d’être utilisée dans 
les laboratoires d’analyse bioanalytique grâce à sa fiabilité. Par contre, elle comprend 
quelques inconvénients, principalement la longue période de temps requise pour faire 
les expériences, motivant ainsi les chercheurs à développer des techniques 
alternatives pouvant pallier ces désavantages. La spectroscopie de résonance des 
plasmons de surface est une technique de bioanalyse pouvant servir d’alternative à 
l’ELISA. Cette technique, comme plusieurs autres techniques alternatives, est basée 






1.3.2 Les biocapteurs 
Un biocapteur est défini comme étant un outil analytique exploitant une 
réaction biochimique spécifique reposant sur une ou plusieurs composantes 
biologiques et permettant de traduire le signal biologique en phénomène détectable, 
comme un signal électrique, thermique ou optique35. Ces composantes biologiques 
peuvent avoir différentes formes, comme une protéine, un anticorps, une enzyme, une 
cellule, un assemblage d’acides nucléiques (ADN et ARN), un peptide, un tissus, une 
organelle, etc. Par exemple, une enzyme attachée à une électrode pourrait permettre 
la reconnaissance spécifique d’un analyte par la transformation de l’analyte en une 
molécule qui peut être oxydée et, ainsi, générer un signal électrique. Le principe de 
fonctionnement décrit ici correspond au principe d’un biocapteur depuis longtemps 
commercialisé, soit le glucomètre. Plusieurs autres principes de fonctionnement sont 
possibles pour les biocapteurs, dont celui exploité dans le cadre de cette thèse, soit le 
changement d’un signal optique suite à la reconnaissance spécifique d’un analyte par 
une enzyme liée à la surface d’un capteur de spectroscopie de résonance des plasmons 
de surface. 
1.3.3 La spectroscopie de résonance des plasmons de surface 
1.3.3.1 Principe de la résonance des plasmons de surface 
Le concept de résonance des plasmons de surface a été introduit à la fin des 
années 6036-38, mais il a été beaucoup plus exploité dans les quelques dernières 
décennies36. La spectroscopie de résonance des plasmons de surface (SPR, de Surface 
Plasmon Resonance, en anglais), est une technique optique basée sur la mesure 
d’indice de réfraction près de la surface de mesure39. Dans un instrument SPR, un 
faisceau lumineux est dirigé à travers un prisme dans lequel il entre en réflexion totale 
interne. C’est grâce à la réflexion totale interne que le champ électrique de la lumière 
peut pénétrer la surface et interagir avec les électrons. Ce phénomène est appelé 




Figure 1.2  Principe de la spectroscopie de résonance des plasmons de surface 
  
Le phénomène de résonance des plasmons de surface repose sur l’interaction 
entre un faisceau lumineux et les électrons libres à la surface d’une fine couche d’un 
métal et à l’interface d’un diélectrique40-42. L’oscillation des électrons à la surface du 
métal peut être apparentée à une onde et est appelée «plasmons de surface» (Figure 
1.2). La résonance des plasmons de surface apparaît lorsque l’énergie de la lumière 
incidente est transférée aux électrons, mais cela n’est possible qu’à condition que le 
vecteur d’onde des photons incidents soit égal au vecteur d’onde des électrons 
oscillants43. Pour cette raison, le faisceau incident doit être dirigé sous la surface à 
travers un prisme d’indice de réfraction élevé et être en réflexion totale interne, de 
sorte que son vecteur d’onde puisse être augmenté et qu’il corresponde à celui des 
plasmons de surface. Sans cette condition, les vecteurs d’ondes ne pourraient pas être 
égaux. Les vecteurs d’ondes sont décrits par les équations suivantes : 
 
𝑘𝑠𝑝 =  𝑘0(
𝜀𝑚𝜀𝑠
𝜀𝑚+𝜀𝑠
)1/2  [1]   𝑘𝑥 =  𝑘0𝜂𝐷𝑠𝑖𝑛𝛳𝑖𝑛𝑐     [2] 
où ksp est le vecteur d’onde des plasmons de surface, kx celui de la lumière incidente 
en réflexion totale interne dans l’axe x et polarisée TM, k0 celui de la lumière (2π/λ 
où λ est la longueur d’onde), ε est la constante diélectrique, l’indice m représente le 
métal, l’indice s représente la solution, ηD est l’indice de réfraction du prisme et ϴinc 






Seule la composante électrique de la lumière peut exciter les plasmons de 
surface. Pour cette raison, le faisceau incident doit être polarisé «transverse 
magnétique» (TM ou p), consistant en une polarisation dirigeant le champ électrique 
perpendiculairement à la surface et le champ magnétique parallèlement à la surface. 
Dans cette polarisation, le champ évanescent de la lumière entre en contact avec les 
électrons de surface et le photon ayant le même vecteur d’onde que les plasmons est 
absorbé.  
 Le choix du métal fait aussi partie intégrante du phénomène SPR, puisque 
seulement quelques métaux possèdent les propriétés nécessaires à la résonance 
plasmonique. La partie réelle de la constante diélectrique du métal doit être négative 
pour que le métal puisse supporter les plasmons de surface. C’est le cas de l’or, de 
l’argent, du platine, de l’indium, du cuivre et de l’aluminium, entre autres43. Plusieurs 
de ces métaux sont très coûteux, comme le platine et l’indium, ou offrent moins de 
sensibilité à l’indice de réfraction, tels que le cuivre ou l’aluminium. L’or est très 
souvent le meilleur choix, car il ne s’oxyde pas, contrairement à l’argent, et offre des 
performances acceptables au niveau de la sensibilité43. De plus, la chimie des thiols 
permet d’attacher solidement et facilement toutes sortes de molécules d’intérêt à la 
surface d’or, facilitant ainsi la fonctionnalisation de la surface et permettant le 





Figure 1.3  Configuration optique des instruments SPR 
 
En SPR, il est possible de mesurer le changement de longueur d’onde d’une 
lumière polychromatique lorsque l’angle est fixe (Figure 1.3A) ou de mesurer le 
changement d’angle lorsque la longueur d’onde est fixe (Figure 1.3B). La 
configuration à angle fixe permet la miniaturisation du système, car toute l’optique 
peut être placée à 180° et ne nécessite pas de modification de l’angle de la lumière 
incidente. Un faisceau lumineux provenant d’une source polychromatique est dirigé 
à travers un prisme, puis est dévié vers la surface d’analyse à un angle permettant la 
réflexion totale interne. Le faisceau est ensuite réfléchi, puis dirigé vers un détecteur. 
Un polariseur est placé avant ou après le prisme afin de permettre la lecture du signal 
SPR en polarisation p, tel qu’expliqué à la section précédente. 
Dans le cas d’un instrument à longueur d’onde fixe, l’appareillage est 
légèrement différent (Figure 1.3B). Dans ce type de montage, que l’on dit en 
configuration Kretschmann, un laser est dirigé à travers un prisme sphérique ou 
cylindrique. À l’instar de l’instrument à angle fixe, un polariseur est utilisé. Ensuite, 





détecteur. L’angle de mesure est déterminé selon le maximum d’intensité du signal. 
Ainsi, à tout moment, le signal mesuré est aussi sensible que possible. Le détecteur 
est généralement un tube photomultiplicateur se déplaçant afin de capter un maximum 
de lumière réfléchie. Ce type de détecteur permet une sensibilité accrue, mais un 
temps d’analyse plus long.  
Bien qu’un instrument à longueur d’onde fixe soit généralement plus sensible 
qu’un instrument à angle fixe, l’avantage procuré par la miniaturisation de l’appareil 
a prévalu dans le cadre de cette thèse. Ainsi, un montage à angle fixe tel que celui 
représenté à la Figure 1.3A a été utilisé. La mesure du signal SPR a donc été effectuée 
en mesurant le changement de longueur d’onde. 
1.3.3.3 Mesure du signal SPR 
 
Figure 1.4  Déplacement de la bande SPR suite à l’augmentation de l’indice de 
réfraction à la surface (A) et suivi en temps réel de la position du minimum de 
la bande SPR (B) 
 
Lorsque le vecteur d’onde d’un photon correspond au vecteur d’onde des 
plasmons de surface, l’absorption de ce photon par la surface métallique est traduite 
par un minimum dans le spectre de réflectance mesuré par l’appareil SPR (Figure 
1.4A). L’oscillation des plasmons de surface étant très sensible à l’indice de réfraction 
près de la surface, un changement d’indice de réfraction, causé par la liaison d’une 
molécule par exemple, modifiera le vecteur d’onde des plasmons de surface, ce qui 
aura pour effet de modifier la longueur d’onde du photon absorbé (Figure 1.4A). Ce 
déplacement peut être tracé en fonction du temps (Figure 1.4B), ce qui permet le suivi 
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en temps réel des phénomènes mesurés, une interaction anticorps-antigène par 
exemple. La sensibilité à l’indice de réfraction peut s’étendre sur une distance 
d’environ 200 nm à partir de la surface métallique. Cette distance représente la 
diminution du champ électromagnétique associé à l’excitation des plasmons de 
surface. Le champ électromagnétique est à son maximum tout près de la surface, puis 
diminue de façon exponentielle en s’éloignant de celle-ci. Lorsque du matériel 
s’adsorbe sur la surface d’analyse à l’intérieur de la zone de sensibilité du capteur, il 
peut être quantifié avec une grande sensibilité. 
1.3.3.4 Quantification de matériel adsorbé 
Selon l’amplitude du déplacement de la bande SPR, la quantité de matériel 
adsorbé à la surface pourra être déterminée. Afin d’établir une courbe d’étalonnage 
en SPR, le déplacement de la bande SPR est mesuré suite à l’injection de plusieurs 
solutions de concentration d’analyte connu dans l’appareil. Généralement, une 
sensibilité de l’ordre du nM ou du pM est obtenue en SPR, ce qui rend cette technique 
tout à fait appropriée pour la détection de biomarqueurs. 
La cinétique d’adsorption d’analyte à la surface s’apparente à un isotherme de 
Langmuir, c’est-à-dire que l’adsorption se fait très rapidement au début, lorsque 
beaucoup récepteurs moléculaires sont disponibles, puis ralenti pour atteindre un 
plateau, où l’équilibre entre adsorption et désorption est atteint. C’est le déplacement 
entre la ligne de base au début de la mesure et le plateau de chaque concentration 
d’analyte qui est calculé pour former la courbe d’étalonnage. Lorsqu’une gamme de 
concentrations suffisamment petite est utilisée, une courbe d’étalonnage linéaire peut 
être tracée en considérant que la relation entre le signal et la concentration est pseudo-
linéaire. Dans le cadre de cette thèse, la majorité des courbes d’étalonnage ont été 
tracées avec cette méthode. La relation entre le signal SPR et la concentration 











où λSPR est le déplacement de la longueur d’onde dû à la capture d’un analyte, 
[analyte] est la concentration d’analyte, KA est la constante d’association entre 
l’analyte et le récepteur et λmax est la longueur d’onde où l’équilibre est atteint pour 
une concentration d’analyte donnée. 
 
Toutefois, lorsqu’une grande gamme de concentrations est utilisée, le signal 
SPR n’est pas linéairement proportionnel à la concentration d’analyte, car la relation 
entre le signal et la concentration suit également l’isotherme de Langmuir.  
 
Tel que vu dans cette section, la SPR est une technique permettant l’analyse 
rapide et sensible de divers analytes en solution. Dépendamment des besoins de 
l’analyse, elle pourrait servir d’alternative à l’ELISA. Il est toutefois nécessaire de 
comparer les avantages et inconvénients apportés par chacune des techniques afin de 
choisir celle qui est la plus appropriée pour le type d’analyse requis. 
1.3.4 Comparaison de la SPR et de l’ELISA 
Le bénéfice de l’utilisation de la SPR en milieu clinique préférentiellement à 
une autre technique comme l’ELISA réside en trois avantages majeurs, soient la 
rapidité de l’analyse, le faible coût et la possibilité de procéder à des analyses en 






Figure 1.5  Comparaison du temps d’analyse pour les méthodes d’ELISA et de 
SPR 
 
La Figure 1.5 montre les différentes étapes d’un essai ELISA de type 
sandwich et d’un essai SPR avec une détection secondaire. Comme la figure le 
démontre, les étapes d’analyse en ELISA sont beaucoup plus longues et plus 
nombreuses que celles d’une méthode SPR. De plus, entre chacune des étapes 
d’incubation illustrées ci-dessus, des étapes de lavage pouvant prendre quelques 
dizaines de minutes sont nécessaires pour l’ELISA. Au contraire, les étapes de lavage 
en SPR ne prennent, en général, que 2 à 5 minutes. En général, une analyse ELISA 
prend de nombreuses heures, tandis qu’une analyse SPR prend moins d’une heure.  
L’utilisation de marqueurs fluorescents ou chromogènes, ainsi que les 
multiples étapes de détection en ELISA, contribuent à augmenter les coûts et le temps 
d’analyse. Avec la technique SPR, lorsqu’une détection directe est possible, seule une 
molécule de capture est nécessaire à la surface d’analyse, contrairement à trois en 
ELISA, et aucun marquage n’est nécessaire. Toutefois, la différence de coût entre les 
deux types d’analyses n’est pas proportionnelle au nombre de molécules de captures 
utilisées. En effet, bien qu’un essai SPR n’utilise qu’une petite variété de molécules 
biologiques, soit un ou deux anticorps seulement, l’ELISA nécessite généralement de 
plus petits volumes par échantillon, donc le coût d’un anticorps par échantillon est 
réduit. C’est plutôt le nombre d’anticorps différents qui augmente le coût d’une 





chacun des types d’analyse, le coût sera variable, mais, généralement, les coûts d’une 
analyse par SPR sont moindres. 
Finalement, un des grands avantages de la SPR est que les mesures peuvent 
être effectuées en milieu (ou matrice) complexe, car le faisceau lumineux n’a pas à 
traverser l’échantillon. Le fait d’éviter la dilution de l’échantillon permet d’avoir une 
concentration d’analyte la plus élevée possible tout en réduisant à un minimum le 
nombre de manipulations à effectuer, donc le temps total de l’analyse. Par contre, lors 
de l’analyse en matrice complexe, il est important de prendre en compte le phénomène 
de l’adsorption non-spécifique. 
1.3.5 Analyse SPR en matrice complexe : le défi de l’adsorption non-
spécifique 
1.3.5.1 Description du phénomène de l’adsorption non-spécifique 
Puisque la SPR est basée sur la simple mesure de l’indice de réfraction, elle 
est susceptible de mesurer un signal non-spécifique. Un signal non-spécifique est dû 
à l’adsorption de molécules diverses à la surface du capteur SPR. Ce phénomène 
n’intervient généralement pas lorsque les analyses sont effectuées dans un tampon 
salin, mais pour l’analyse dans un fluide sanguin, ou dans tous les autres fluides 
biologiques, l’adsorption non-spécifique peut être problématique. Le développement 
de méthodes SPR en matrices complexes est donc nécessaire à l’application de cette 






Figure 1.6  Illustration du phénomène d’adsorption non-spécifique de lysat 
cellulaire sur un capteur sans monocouche auto-assemblée (A) et avec une 
monocouche auto-assemblée visant à réduire l’adsorption non-spécifique (B) 
 
En milieu clinique, les analyses sont effectuées dans l’urine, la salive, le sang, 
le sérum, le plasma, en lysat cellulaire, etc. Tous ces échantillons biologiques sont 
composés de différents types de molécules, comme des protéines, des cellules, des 
lipides, des sucres, etc. Ces molécules sont susceptibles de s’adsorber non-
spécifiquement à la surface d’un capteur SPR. Cela crée un signal qui est 
indissociable de celui de l’analyte d’intérêt (Figure 1.6A), car c’est le changement 
d’indice de réfraction global qui est mesuré et que cette propriété n’est pas spécifique 
à chaque analyte.  
Afin d’empêcher ce phénomène et permettre uniquement à l’analyte d’intérêt 
de se lier à la surface, divers types de chimie de surface ont été développés pour 
minimiser les interactions des molécules de la matrice biologique sur les surfaces SPR  
(Figure 1.6B). Cela permet donc de mesurer le signal dû à l’analyte d’intérêt, sans 





1.4 CHIMIE DE SURFACE 
1.4.1 Les monocouches auto-assemblées 
1.4.1.1 Utilisation des monocouches auto-assemblées 
Les monocouches auto-assemblées (SAM – Self-Assembled Monolayers), 
sont des couches de molécules se formant à la surface de divers matériaux dans un 
arrangement structuré. Ces couches ont l’épaisseur d’une seule molécule : elles ne 
forment pas de bicouches ou de multiples couches. Le processus se fait généralement 
de façon spontanée. Elles peuvent avoir plusieurs utilités dans le développement de 
méthodes bioanalytiques en SPR. Tout d’abord, ces monocouches servent d’ancrage 
aux biomolécules agissant comme récepteurs spécifiques à la surface d’un capteur 
SPR. Les biomolécules, comme les anticorps, sont très sensibles à leur environnement 
et peuvent facilement perdre leur activité. Un anticorps qui serait adsorbé directement 
sur une surface d’or ou sur une monocouche inappropriée pour former un biocapteur 
risquerait de voir son activité significativement réduite, diminuant ainsi l’efficacité 
du capteur44. Les monocouches doivent également protéger contre l’adsorption non-
spécifique des molécules de la matrice biologiques. Ces deux propriétés seront 
essentielles dans la conception des biocapteurs SPR présentés dans cette thèse. Une 
des interactions les plus connues pour les monocouches auto-assemblées est 
l’interaction thiol-or.  
1.4.1.2 Principe de formation et organisation des molécules sur une surface d’or 
Les composés sulfo-organiques peuvent former des monocouches sur 
plusieurs métaux de transition, comme le mercure, le fer, l’argent et le cuivre, mais 
c’est la formation de monocouches auto-assemblées sur l’or qui a été le plus étudié 
dans la littérature45. La formation de monocouches auto-assemblées d’alcanethiols 
sur une surface d’or a lieu en deux étapes cinétiques distinctes45.  
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La première, très rapide, est dépendante de la concentration de thiol en 
solution et du nombre de sites de liaison disponibles à la surface. Les molécules 
s’adsorbent très rapidement et de façon assez désorganisée, car la quantité de 
molécules présentes en solution est assez grande pour que le phénomène ne dépende 
pas de la diffusion (typiquement 1 mM). Ensuite, l’adsorption se fait de plus en plus 
lentement à mesure que les sites d’interactions disponibles diminuent. L’adsorption 
des molécules à la surface suit le modèle cinétique de Langmuir46. Environ 80-90% 
des molécules s’adsorbent à la surface durant cette étape.  
La seconde étape est beaucoup plus lente et dure plusieurs heures. Durant cette 
période, les molécules à la surface s’organisent de façon beaucoup plus structurée, 
dans une forme s’apparentant à un cristal. Les interactions de Van der Waals entre les 
chaînes diminuent l’énergie du système et favorisent l’organisation structurée des 
molécules. Plus le nombre d’interactions de Van der Waals est grand, plus la structure 
cristalline de la monocouche sera compacte47. Par exemple, les longues chaînes 
alkyles des alcanethiols forment une monocouche très structurée grâce aux multiples 
interactions de Van der Waals. Par contre, lorsqu’il s’agit de molécules avec des 
structures moléculaires moins régulières, la cristallinité de la monocouche diminue. 
Des agrégats et une structure irrégulière représentent mieux la réalité des 
monocouches auto-assemblées de molécules différentes des alcanethiols47. Malgré 
cela, les monocouches auto-assemblées formées de molécules irrégulières ont une 
couverture de surface suffisamment grande pour que les propriétés de surface soient 
dépendantes de la nature des molécules.  
1.4.1.3 Caractérisation des propriétés des monocouches par angle de contact 
Les propriétés hydrophobes ou hydrophiles d’une monocouche auto-
assemblée peuvent être décrites par la mouillabilité de la surface, déterminée grâce à 
l’angle de contact que formera une goutte d’eau avec la surface. L’angle de contact 
est mesuré entre l’interface liquide-solide et l’interface liquide-vapeur et est décrit par 





tensions de surface appliquées sur une goutte déposée sur une surface dans un milieu 
gazeux, comme l’air (Figure 1.7).  
 
𝛾𝑙𝑣𝑐𝑜𝑠𝛳𝑌 =  𝛾𝑠𝑣 − 𝛾𝑠𝑙 
où γlv, γsv et γsl représentent respectivement les tensions de surface liquide-vapeur, 
solide vapeur et solide liquide. ϴY représente l’angle de contact de Young. 
 
La forme sphérique d’une goutte est due à la tension de surface, soit la force 
qui retient les molécules d’eau ensemble afin de diminuer l’aire de surface 
comparativement au volume et ainsi diminuer l’énergie libre de surface. Idéalement, 
seule cette force devrait être utilisée pour caractériser les interactions entre une goutte 
d’eau et une surface. Par contre, les gouttes sont aussi affectées par la gravité. Ainsi, 
l’angle de contact mesuré dans un système donné dépend de la tension de surface et 
des forces extérieures comme la gravité.  
 
 
Figure 1.7  Illustration de l’étude du phénomène de mouillabilité des surfaces 
par la mesure de l’angle de contact 
 
De façon générale, une goutte d’eau qui formera un petit angle avec la surface, 
donc qui s’étendra sur celle-ci, indiquera une surface hydrophile. Au contraire, une 
goutte d’eau formant un grand angle avec la surface, donc qui semble repoussée par 
celle-ci pour minimiser les interactions, indiquera une surface hydrophobe (Figure 
1.7). Dans le cadre de cette thèse, la mesure d’angle de contact pour diverses 




ou de PBS sur une plaque d’or recouverte de la monocouche à étudier. Ensuite, une 
photo de la goutte était prise et les angles de contact pour les côtés droit et gauche de 
la goutte étaient mesurés grâce au logiciel ImageJ. L’expérience a été effectuée quatre 
fois pour chacune des monocouches. Cela a permis de comprendre quels sont les 
effets de leurs propriétés physico-chimiques sur leur capacité à réduire l’adsorption 
non-spécifiques. Tel qu’il sera discuté dans les chapitres II et III, les propriétés 
physico-chimiques efficaces pour la réduction de l’adsorption non-spécifique d’une 
matrice complexe varient en fonction de la matrice. Dans les travaux d’Olivier 
Bolduc49, il a été rapporté que les monocouches les plus efficaces étaient hydrophiles. 
Ces résultats sont contraires à ceux observés dans le cadre de cette thèse où les études 
d’adsorption non-spécifique ont été effectuées dans le lysat cellulaire. Cela démontre 
bien l’importance de la caractérisation des surfaces lorsque des molécules sont 
développées pour réduire l’adsorption non-spécifique d’une nouvelle matrice. 
1.4.2 Réduction de l’adsorption non-spécifique grâce au 
développement de chimie de surface 
Tel que mentionné précédemment, la réduction ou, idéalement, l’élimination 
complète de l’adsorption non-spécifique de molécules biologiques sur une surface est 
nécessaire à l’analyse en matrice complexe. Si le phénomène d’adsorption non-
spécifique est trop important, le signal de l’analyte sera masqué par le signal non-
spécifique et il sera impossible d’effectuer la quantification à faible concentration, ce 
qui est normalement requis lors d’analyses biologiques. Plusieurs chercheurs ont 
développé divers types de chimie de surface permettant la réduction significative du 
signal résultant de l’adsorption non-spécifique de matrices biologiques. Il est 
important de noter que la chimie de surface utilisée dépend de la matrice d’analyse 
choisie. En effet, les propriétés de surface recherchées pour la réduction de 
l’adsorption non-spécifique de sérum sont complètement différentes, même 
contraires, aux propriétés recherchées pour le lysat cellulaire. Ces différences ont 
mené à la distinction des axes de développement de chimie de surface pour le sérum 





1.4.2.1 Résumé de la littérature  
1.4.2.1.1 Sérum 
La recherche de molécules permettant de réduire l’adsorption non spécifique 
du sérum a débuté dans les années 90, mais c’est depuis les années 2000 que cet axe 
de recherche est en essor50. Diverses classes de molécules ont été développées pour 
réduire l’adsorption non-spécifique de sérum sur des surfaces d’or, mais parmi les 
plus exploitées à travers les années se trouvent les oligo- et polyéthylène glycols. 
Plusieurs groupes de recherche ont développé des films de polyéthylène glycols ayant 
des structures de toutes sortes (linéaires, brosse, dendritiques, etc.) ce qui a permis de 
réduire significativement l’adsorption non-spécifique de protéines sériques, avec une 
valeur de couverture de surface sur un capteur d’or inférieure à 1 ng/cm2 51-55. Cette 
valeur est la plus petite qu’il soit possible d’atteindre car, à moins de 1 ng/cm2, le 
signal mesuré ne dépasse pas le bruit. À titre comparatif, une valeur de couverture de 
surface de 808 ± 51 ng/cm2 a été rapportée par Olivier Bolduc pour sa surface la 
moins efficace dans sa première étude sur l’adsorption non-spécifique de sérum bovin 
sur des capteurs SPR56.  
Parmi les groupes de recherches ayant développé des surfaces très efficaces, 
Hong Chen et ses collègues ont synthétisé un polymère de poly(N-
acryloylaminoéthoxyéthanol) permettant de réduire significativement l’adsorption de 
protéines de sérum et de plasma humain55. En augmentant l’épaisseur du film de 
polymère jusqu’à environ 28 nm, ils ont réduit l’adsorption non-spécifique de 
diverses protéines à 0,3 ng/cm2 après un rinçage au tampon salin. Dans le même ordre 
d’idées, Hongwei Ma et ses collègues ont utilisé un poly(oligo(éthylène glycol) 
méthacrylate de méthyle) (poly(OEGMA)) pour réduire l’adsorption de protéines de 
sérum bovin foetal non dilué53. Ils ont fait varier la densité du polymère à la surface 
afin d’optimiser son efficacité à réduire l’adsorption non-spécifique et ont réussi à 
obtenir moins de 1 ng/cm2 d’adsorption non-spécifique après un rinçage avec un 
tampon salin. 
Les polymères à base de carboxybétaine51, 57-66 et les brosses hydroxyalkyles52, 
67-73 ont aussi été grandement exploités et ont démontré des performances 
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équivalentes pour la réduction d’adsorption non-spécifique de sérum non dilué sur 
des capteurs d’or. Entre autres, Hana Vaisocherová et ses collègues ont étudiés 
différents polymères, soient un pHEMA et un pCBAA, pour leur capacité à réduire 
l’adsorption non-spécifique de plasma sanguin humain et de plusieurs autres matrices, 
comme des jus de légumes et du lait65. Ils ont non seulement étudié l’adsorption non-
spécifique de ces matrices sur les polymères directement, mais aussi lorsque les 
polymères sont fonctionnalisés. Cela a permis d’observer la différence d’efficacité 
d’une monocouche pour réduire l’adsorption non-spécifique lorsque celle-ci est 
attachée à un anticorps qui affecte les propriétés de surface. Le polymère pCBAA 
s’est avéré très efficace pour toutes les matrices analysées, avec moins de 5 ng/cm2 
d’adsorption non-spécifique pour toutes les matrices lorsque le polymère n’était pas 
fonctionnalisé. Lorsque les polymères ont été fonctionnalisés avec divers anticorps, 
le pCBAA a conservé une bonne efficacité, avec une adsorption non-spécifique de 14 
ng/cm2. 
D’autres exemples de chimie de surface développés pour réduire l’adsorption 
non-spécifique de sérum sont les peptides courts. Ils ont été utilisés en 2011 dans le 
groupe de Jean-François Masson74 et en 2015 dans le groupe de Karl S. Booksh75. Un 
polymère composé de sous-unités d’apparence peptidique a aussi été développé par 
Shaohui Lin en 2011 et s’est avéré très efficace76. En effet, le polymère poly(N-éthyl-
β-alanine), ou PEtA, a eu une adsorption non-spécifique après rinçage au tampon salin 
de 108 pg/mm2 (ou 10,8 ng/cm2) et 98 pg/mm2 (ou 9,8 ng/cm2) pour le plasma humain 
non dilué et le sérum humain non dilué respectivement. 
D’autres classes de molécules ont aussi été développées, mais ne seront pas 
discutées ici. Ces informations sont regroupées dans la revue de littérature effectuée 
en 2015 par Christophe Blaszykowski50. 
1.4.2.1.2 Lysat cellulaire 
Contrairement au sérum, la recherche portant spécifiquement sur le 
développement de surfaces réduisant l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire 
est très limitée. En 2015, le groupe de Hana Vaisocherová a utilisé une surface de 





pour permettre la détection de micro-ARN par SPR77 et en 2016, Christopher J. 
Benjamin et ses collègues ont développé un polymère à base de polyéthylène glycol 
permettant de réduire l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire sur des grilles de 
microscopie à transmission électronique (TEM)78.  
Quelques exemples d’utilisation de polymères anti-adsorption non-spécifique 
peuvent être trouvés dans la littérature78-86, mais, à notre connaissance, nous sommes 
le seul groupe de recherche à travailler sur le développement de chimie de surface 
destiné à réduire précisément l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire sur des 
surfaces d’or. Par exemple, Deependra Tyagi et ses collègues ont utilisé des surfaces 
fonctionnalisées avec de courtes chaînes de poly(éthylène glycol) et des polymères 
de type pOEGMA et pHEMA pour réduire l’adsorption non-spécifique de lysat 
cellulaire86. Ils ont étudié l’effet des surfaces utilisées sur les anticorps de détection 
liés à la surface et sur l’adsorption non-spécifique, mais ils n’ont pas développé de 
nouvelles surfaces. Il en est de même pour Parayil Kumaran Ajikumar et ses collègues 
qui ont caractérisé un polymère dendritique PAMAM et étudié son effet sur la 
réduction de l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire79. Ils n’ont pas développé 
un nouveau type de polymère, mais ils ont fait une étude détaillée de ses capacités. 
Ils ont entre autres mesuré la capacité du polymère à retenir un anticorps lié à sa 
surface. 
Dans le cadre de cette thèse, les peptides et les liquides ioniques ont été 
développés pour réduire l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire. Afin de 
comparer les diverses monocouches auto-assemblées, le matériel adsorbé a été 
quantifié.  
1.4.2.2 Méthode de mesure et formules utilisées 
Afin de connaître l’efficacité d’une monocouche auto-assemblée contre 
l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire, celle-ci doit être exposée au fluide et 
le matériel adsorbé doit être quantifié. Dans le cadre de cette thèse, toutes les mesures 
de biodétection ont été effectuées par SPR. C’est donc aussi avec cette technique 
analytique que le matériel non-spécifique adsorbé sur les monocouches étudiées a été 
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mesuré. En SPR, la variation d’indice de réfraction mesuré près de la surface est 
directement liée à la quantité de matériel adsorbé sur celle-ci. Cette information est 
traduite par l’instrument en variation de longueur d’onde du point minimal de la bande 
SPR, appelée déplacement SPR. Le déplacement SPR peut ensuite être transposé dans 
l’équation suivante afin de connaître la quantité de matériel adsorbé sur la surface en 
ng/cm2 : 
 
𝛤 =  𝜌 (
−𝑙𝑑
2




où Γ est la quantité de matériel adsorbé en ng/cm2, ρ est la densité de la 
monocouche auto-assemblée, ld est la distance de pénétration du plasmon de surface, 
m est la sensibilité du système SPR, ηadsorbé est l’indice de réfraction de la 
monocouche auto-assemblée et ηsolution est l’indice de réfraction de la solution 
complète. 
 
En utilisant cette équation, la quantité de lysat s’adsorbant non-
spécifiquement sur différentes monocouche a pu être déterminée. L’objectif étant de 
réduire le plus possible l’adsorption non-spécifique, les monocouches considérées les 
plus efficaces sont celles ayant une valeur de couverture de surface aussi près de zéro 
que possible.  
1.4.2.3 Caractérisation du matériel adsorbé par spectrométrie de masse 
Afin de comprendre le phénomène d’adsorption non-spécifique de matrices 
complexes sur des monocouches auto-assemblées, une étude par spectrométrie de 
masse peut être effectuée. Julien Breault-Turcot a effectué une étude visant à 
comprendre quelles protéines sériques s’adsorbaient sur différentes monocouches 
couramment utilisées en SPR87. En comparant une monocouche d’alcane-thiol (16-
MHA), un polyéthylène glycol et deux peptides efficaces pour réduire l’adsorption 
non-spécifique de sérum, il a pu observer la différence d’affinité entre diverses 
protéines et les surfaces. Il a d’abord observé, tel qu’attendu, que plus la monocouche 






la surface. Il a ensuite fait l’observation que certaines monocouches pouvaient avoir 
des affinités spécifiques avec certaines protéines. En effet, la protéine kininogen 2 
n’était présente que sur une seule surface, soit la surface de 3-MPA-HHHDD-OH. 
Cette surface était pourtant plus efficace pour réduire l’adsorption non-spécifique. 
Ces observations ont permis de mieux comprendre le phénomène d’adsorption non-
spécifique de sérum. 
Dans le cadre de cette thèse, l’utilisation d’un appareil de MALDI-TOF-MS 
(Matrix Assisted Laser Desorption Ionisation – Time of Flight – Mass Spectrometry, 
ou Désorption-Ionisation Laser Assistée par Matrice – Temps de vol – Spectrométrie 
de Masse) a permis d’étudier le phénomène d’adsorption non-spécifique de lysat 
cellulaire. Cette technique offrait l’avantage de pouvoir obtenir des conditions 
d’adsorption de lysat cellulaire les plus représentatives possible du milieu d’analyse. 
En effet, une monocouche auto-assemblée pouvait être formée sur une plaque d’or, 
puis immergée dans le lysat cellulaire. Après le retrait du lysat, la plaque pouvait être 
directement recouverte de matrice et analysée immédiatement par spectrométrie de 
masse MALDI-TOF-MS. Cette technique ne nécessitait pas le rinçage ou le retrait 
physique du matériel adsorbé à la surface des plaques d’or, ce qui a grandement 
facilité l’analyse.  
1.4.2.4 Théorie du MALDI-TOF 
Le principe de la désorption-ionisation laser assistée par matrice (MALDI) 
repose sur la co-cristallisation d’une matrice organique et de l’analyte d’intérêt sur 
une surface d’analyse88. L’analyte est mis en solution avec la matrice, puis une goutte 
est déposée sur une plaque qui sera transférée dans l’appareil pour l’analyse. Il est 
aussi possible de déposer la matrice directement sur un échantillon tel qu’il a été décrit 




Figure 1.8  Principe de l’instrumentation d’un appareil de spectrométrie de 
masse MALDI-TOF 
 
En spectrométrie de masse MALDI-TOF, l’ionisation de l’échantillon est 
produite suite à une courte impulsion du laser (3-10 ns). La matrice organique utilisée 
permet l’absorption du rayonnement laser et favorise ainsi l’évaporation et 
l’ionisation du composé à analyser. Un ensemble d’ions est créé et dirigé vers 
l’analyseur de masse grâce à une différence de potentiel appliquée entre le début et la 
fin de la chambre d’ionisation. Ce potentiel appliqué forme un faisceau d’ions qui 
traversera le tube de temps de vol, suivant un parcours linéaire exempt de champ 
électrique (Figure 1.8). Puisque la formation d’ions se fait grâce à une impulsion laser 
très courte, le point de départ de ceux-ci est sensiblement le même, peu importe la 
taille des ions. De plus, ils débutent tous avec sensiblement la même énergie cinétique 
globale. Ce faisant, la séparation de masse dans le tube de temps de vol se fait 
uniquement grâce à deux facteurs : la masse des ions et leur charge. L’équation 
suivante représente la relation entre la vitesse des ions et leur masse, démontrant la 
relation inverse de la masse de l’ion et sa vitesse dans le tube de temps de vol :  




où v est la vitesse de l’ion, e est la charge d’un électron (1,602 x 10-19 C), z est la 







Pour des ions de même charge, la séparation dans le tube de temps de vol sera 
basée uniquement sur la masse. Les ions de petite masse atteindront le détecteur en 
premier et vice versa. Selon le temps qu’ont pris les ions pour traverser le tube de 
temps de vol, l’analyseur de masse générera un spectre de masse où un signal est 
donné pour chaque ratio masse sur charge. 
Malgré que l’énergie cinétique initiale des ions soit presque la même, il existe 
une légère différence pouvant nuire à la résolution du spectre de masse dans certains 
cas. Afin de corriger cette déviation, un réflectron peut être utilisé. Un réflectron est 
composé d’une série d’électrodes situées à la fin de la partie sans champ du tube de 
temps de vol. Plus les électrodes sont près du détecteur, plus elles ont un grand 
potentiel électrique. Les ions de même ratio masse/charge mais d’énergies cinétiques 
initiales différentes qui pénètrent dans le réflectron poursuivent leur trajectoire 
jusqu’à ce que leur énergie cinétique soit nulle, puis sont redirigés vers un détecteur. 
Plus un ion a une grande énergie cinétique en entrant dans le réflectron, plus il 
pénétrera loin, donc plus il passera de temps dans le réflectron. De cette façon, tous 
les ions de même ratio masse/charge atteindront le second détecteur exactement au 
même moment, améliorant ainsi grandement la résolution du spectre final. 
La spectrométrie de masse MALDI-TOF est grandement utilisée pour faire 
l’analyse de molécules de haut poids moléculaire de manière intactes. Il est donc 
possible de faire l’analyse de protéines de poids moléculaire de plus de 100 kDa. De 
plus, la diversité de matrices organiques disponibles permet d’adapter le choix de 
matrice à l’analyte, menant à l’ionisation la plus efficace possible.  
Cette technique permet l’analyse de protéines entières, mais elle permet aussi, 
suite à une digestion tryptique, l’analyse de peptides et leur séquençage. En effet, 
lorsqu’un spectre de masse de peptides est généré, il est possible de faire une seconde 
analyse, appelée spectrométrie de masse en tandem, pour connaître la séquence 
d’acides aminés dans chaque peptide. Il est alors possible d’identifier une protéine 
avec plus de précision. Cette caractéristique a été exploitée lors de l’analyse de lysat 




La spectrométrie de masse MALDI-TOF permet aussi l’analyse de lipides, 
rendant cette technique parfaitement appropriée pour l’analyse de lysat cellulaire 
adsorbé sur des monocouches auto-assemblées. En effet, puisque la membrane 
cellulaire est composée de lipides, ceux-ci sont très présents dans le lysat cellulaire. 
Grâce à des études menées au cours de cette thèse, nous avons déterminé qu’ils étaient 
les principaux responsables de l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire, 
contrairement à l’adsorption non-spécifique mesurée en sérum où ce sont plutôt des 
protéines qui s’adsorbent aux surfaces. Ce faisant, l’analyse de lipides par 
spectrométrie de masse MALDI-TOF fût nécessaire à la compréhension du 
phénomène d’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire sur les monocouches auto-
assemblées de peptides développées dans le cadre de cette thèse. 
1.4.3 Peptides 
Les peptides sont utilisés dans notre groupe de recherche pour réduire 
l’adsorption non-spécifique depuis 2008. Ils ont tout d’abord été utilisés dans le sérum 
par Olivier Bolduc49, qui a démontré qu’en modifiant la séquence d’acides aminés il 
était possible de modifier les propriétés physico-chimiques des peptides et, ainsi, 
modifier leur capacité à réduire l’adsorption non-spécifique. Le même principe a 
ensuite été appliqué pour le lysat cellulaire dans le cadre de cette thèse. 
1.4.3.1 Structure des peptides utilisés 
Un peptide est une courte chaîne d’acides aminés, les unités structurelles des 
protéines. Les peptides peuvent être produits en digérant une protéine, grâce à 
certaines enzymes spécifiques comme la trypsine, mais ils peuvent aussi être 
synthétisés, en ajoutant un acide aminé à la fois sur la séquence, pour bâtir une chaîne 
de la longueur désirée. C’est cette seconde méthode qui a été utilisée dans le cadre de 
cette thèse, car elle permet d’avoir un plein contrôle sur la structure chimique des 
peptides développés, donc sur leurs propriétés physico-chimiques. De plus, cette 
méthode de synthèse permet d’ajouter un groupement thiol au N-terminal de la chaîne 







Figure 1.9  Structure chimique d’un peptide formé de 6 acides aminés et ayant 
un groupement thiol au N-terminal 
 
Les acides aminés ont un groupement amine, un groupement carboxyle et une 
chaîne latérale. Lorsque des acides aminés sont assemblés pour former un peptide, le 
groupement amine de l’un est lié au groupement carboxyle de l’autre, formant ainsi 
une chaîne d’acides aminés (Figure 1.9). Les groupements latéraux sont exposés à 
l’environnement et c’est grâce à eux qu’il est possible de contrôler les propriétés 
physico-chimiques d’une surface. Par exemple, en utilisant des acides aminés ayant 
une chaîne latérale très hydrophobe, comme la leucine, le peptide résultant est plutôt 
hydrophobe. À l’inverse, lorsque des acides aminés ayant des groupements plus 
hydrophiles sont utilisés, comme l’acide aspartique, le peptide résultant est plutôt 
hydrophile. C’est donc en variant la nature de la chaîne latérale que les propriétés 
physico-chimiques d’un peptide seront contrôlées. 
1.4.3.2 Types de peptides utilisés 
En utilisant des acides aminés avec des propriétés différentes pour former les 
peptides utilisés pour réduire l’adsorption non-spécifique, il est possible de 
déterminer quelles propriétés sont plus efficaces pour empêcher le lysat cellulaire de 
s’adsorber à la surface des capteurs. De plus, il est possible de faire varier la longueur 
des peptides afin d’observer l’efficacité de la longueur sur la réduction de l’adsorption 
non-spécifique. Finalement, il est aussi possible de faire diverses combinaisons 
d’acides aminés ayant des propriétés similaires ou complémentaires. Cela mène à des 
monocouches encore plus efficaces que des peptides constitués d’un seul acide aminé 




Figure 1.10  Schématisation des structures des monocouches auto-assemblées 
peptidiques utilisées pour la réduction de l’adsorption non-spécifique de lysat 
cellulaire 
 
La Figure 1.10 représente les types de peptides à chaîne courte ayant été 
synthétisés dans le cadre de cette thèse. L’alternance de billes de couleurs représente 
les différents types de modifications de la structure des peptides qui peuvent être 
effectuées dans le but de modifier leurs propriétés physico-chimiques.  
Tout d’abord, il est possible de modifier le nombre d’acides aminés utilisés 
pour former un peptide, afin d’évaluer quel est l’effet de la longueur de chaîne sur 
l’adsorption non-spécifique  (Figure 1.10, billes rouges de gauche).  
Ensuite, il est possible de modifier la nature des acides aminés choisis, en 
observant l’effet de la polarité et de la charge par exemple. Dans la Figure 1.10, les 
peptides ayant une seule couleur de bille représentent des homopeptides, soient des 
peptides formés d’un seul acide aminé, répété un certain nombre de fois. En étudiant 
l’efficacité des homopeptides sur la réduction de l’adsorption non-spécifique, il est 
possible de déduire quelles sont les propriétés physico-chimiques les plus efficaces.  
Finalement, les peptides schématisés par une alternance de billes de couleurs 
différentes à la Figure 1.10 représentent les multiples possibilités de modification de 
la structure lorsque des hétéropeptides sont synthétisés. En effet, il est possible de 
combiner les propriétés physico-chimiques de plusieurs acides aminés en les 





les peptides sont attachés à une surface, il a été observé que l’ordre des acides aminés 
dans la séquence pouvait influencer grandement les propriétés de surface (voir 
chapitre II), car selon l’ordre des acides aminés, ce ne seront pas les mêmes 
groupements fonctionnels qui seront exposés à solution d’analyse. Ce sujet sera 
discuté plus en détails dans le chapitre II. 
1.4.3.3 Avantages de l’utilisation des peptides 
En faisant la conception de molécules permettant de réduire l’adsorption non-
spécifique de lysat cellulaire, il ne faut pas perdre de vue que l’objectif, une fois la 
molécule la plus efficace trouvée, est de former des biocapteurs permettant la 
détection de matériel biologique. Les molécules doivent donc avoir trois 
caractéristiques importantes : former une monocouche auto-assemblée sur une 
surface d’or, permettre l’ancrage d’un récepteur moléculaire et favoriser l’activité du 
récepteur biologique.  
Le premier avantage apporté par les peptides dans le développement de 
biocapteurs est que, lors de la synthèse peptidique, il est aisé d’attacher un 
groupement thiol en bout de chaîne. Ce faisant, les peptides synthétisés peuvent 
s’auto-assembler sur une surface d’or. Le second avantage des peptides est qu’ils ont 
tous un groupement amine et un groupement carboxyle. Lorsque le peptide est 
synthétisé, ce sont ces groupements qui se lie entre eux pour former la chaîne 
peptidique, mais il reste toujours un groupement amine terminal et un groupement 
carboxyle terminal. Dans le cadre de cette thèse, les peptides ont été volontairement 
synthétisés en fonction que l’acide carboxylique du dernier acide aminé soit exempt 
de tout groupement fonctionnel supplémentaire (voir Figure 1.9). Grâce à cette 
propriété, peu importe la séquence d’acide aminés choisie, il a toujours été possible 
d’assurer l’ancrage d’un récepteur moléculaire à la surface du capteur SPR par un 
couplage avec un carbodiimide. Finalement, un autre avantage de l’utilisation des 
peptides est qu’ils offrent aux protéines un environnement hydraté et semblable à leur 
structures. Ce faisant, ils maximisent les chances que le fonctionnement des 
molécules biologiques liées à la surface soit optimal89. 
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1.4.3.4 Méthode de synthèse 
 
 
Figure 1.11  Synthèse peptidique sur support solide 
 
Autant en milieu industriel qu’en recherche, la synthèse peptidique sur support 
solide est une méthode grandement utilisée pour sa simplicité. Elle permet d’ajouter 
un à un les acides aminés, donc de contrôler parfaitement la séquence peptidique. Les 
acides aminés choisis pour la synthèse sur support solide portent des groupements 
protecteurs sur les groupes fonctionnels qui ne doivent pas réagir durant leur couplage 
à la résine. Dans le cadre de cette thèse, le groupement amine était protégé (en rouge 
sur la Figure 1.11). Lors de la synthèse (Figure 1.11), le premier acide aminé est greffé 





sur la Figure 1.11). Il est ensuite déprotégé, la résine est désactivée, puis le deuxième 
acide aminé est greffé. Le cycle de déprotection-réaction est poursuivi jusqu’à ce que 
le peptide ait atteint la longueur désirée. Un excès d’acide aminé est utilisé afin de 
maximiser le nombre de réactions avec la résine et tenter d’avoir un peptide le plus 
pur possible. Malgré cela, il est possible que certains sites de réactions ne puissent 
réagir durant le premier couplage. Pour cette raison, une étape de désactivation est 
faite après le premier couplage, bloquant ainsi les sites qui n’ont pas réagi. Cela limite 
les risques d’avoir des peptides avec des acides aminés en moins dans la séquence. 
1.4.3.5 Conclusion sur l’utilisation des peptides pour la réduction de l’adsorption 
non-spécifique de lysat cellulaire 
Grâce aux propriétés décrites dans cette section, les peptides ont été utilisés 
dans le cadre de cette thèse en première hypothèse pour réduire l’adsorption non-
spécifique de lysat cellulaire. La facilité de modulation des propriétés physico-
chimiques grâce aux modifications dans la séquence peptidique a permis d’étudier 
plusieurs dizaines de peptides différents, afin de bien comprendre quels types de 
propriétés étaient efficaces.  
Toutefois, au cours de l’étude sur l’efficacité des peptides à réduire 
l’adsorption non-spécifique, un plateau a été atteint, de sorte que les peptides 
développés semblaient avoir atteint la limite de leur efficacité. L’adsorption non-
spécifique de lysat cellulaire n’ayant pas été complètement éliminée, le type de 
molécule utilisée pour la réduction de l’adsorption non-spécifique a été modifié. Les 
liquides ioniques présentés à la section suivante ont donc été choisis, car ils ont eux 
aussi des propriétés facilement modulables et sont reconnus pour conserver l’activité 
des anticorps44.  
1.4.4 Liquides ioniques 
Les liquides ioniques, découverts en 1914 par Paul Walden suite à ses 
observations des propriétés physiques du nitrate d’éthylammonium90, sont 
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aujourd’hui utilisés dans une diversité impressionnante de domaines académiques et 
industriels. Par exemple, les liquides ioniques peuvent agir en tant qu’électrolytes 
pour des batteries au lithium91-92, servir comme électrolytes de façon générale93, être 
utilisés comme additifs pour les peintures91, être ajoutés aux agents nettoyants91, agir 
en tant que solvant vert 94 et servir comme solvant pour la catalyse et la synthèse 
organique91, 95-97. La grande diversité de leurs structures chimiques permet d’adapter 
les liquides ioniques aux besoins spécifiques. 
1.4.4.1 Qu’est-ce qu’un liquide ionique ? 
La définition de liquide ionique est très générale, ce qui explique son large 
éventail de structures chimiques, donc ses multiples domaines d’application. Un 
liquide ionique est un sel organique ayant un point de fusion inférieur à 100°C, donc 
un liquide constitué uniquement d’ions91, 97-99. En général, les liquides ioniques ont 
un noyau cationique et un contre-ion anionique, mais l’inverse est aussi possible. Les 
propriétés physico-chimiques uniques des liquides ioniques leur confèrent de 
multiples avantages pour la synthèse organique, puisqu’ils peuvent solubiliser une 
multitude de composés, être utilisés pour la synthèse en milieu très polaire mais non 
aqueux et être utilisés dans des systèmes sous vide, car ils ne sont pas volatils97. 
 
 
Figure 1.12  Noyaux et contre-ions communs des liquides ioniques 
 
La structure générale des liquides ioniques cationiques comporte un noyau 





1.12). Les noyaux cationiques sont souvent des dérivés d’azote, de phosphore ou de 
soufre. Des exemples de contre-ions fréquemment retrouvés sont les halogénures (Br-
, Cl-, I-), le perchlorate [ClO4]-), (le bis(trifluorométhylsulfonyl)imide ([NTf2]-), le 
triflate de trifluorométhanesulfonate ([OTf]-), le tétrafluoroborate ([BF4]-), le 
dicyanamide ([N(CN)2]-) et l’hexafluorophosphate ([PF6]-)97, 99. Il existe donc une 
grande variété possible de liquides ioniques, avec des propriétés physico-chimiques 
différentes selon les chaînes choisies pour le noyau cationique et selon la nature du 
contre-ion, permettant ainsi de préparer un liquide ionique spécifique à ses besoins. 
1.4.4.2 Types de liquides ioniques utilisés    
Dans le cadre de cette thèse, des liquides ioniques ayant un cation imidazolium 
ont été utilisés. Tout comme les peptides, les liquides ioniques devaient réduire 
l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire efficacement, tout en permettant 
d’attacher un récepteur moléculaire afin de permettre la construction d’un biocapteur 
et l’analyse de molécules d’intérêt. De plus, puisque les études sur l’adsorption non-
spécifique de lysat cellulaire ont été conduites sur les peptides avant les liquides 
ioniques, il était possible de prévoir que des liquides ioniques hydrophobes auraient 
une meilleure efficacité pour réduire l’adsorption non-spécifique. Ainsi, des liquides 
ioniques comportant un groupement thiol, une longue chaîne alkyle et un acide 
carboxylique ont été synthétisés. Le thiol a pour fonction de permettre la formation 
d’une monocouche auto-assemblée de liquide ionique à la surface d’or d’un capteur 
SPR et l’acide carboxylique permet la liaison entre le liquide ionique et un récepteur 
moléculaire comme un anticorps.  
L’effet du contre-ion sur l’efficacité des liquides ioniques à réduire 
l’adsorption non-spécifique a aussi été étudiée. En effet, les contre-ions ont 
différentes propriétés physico-chimiques et peuvent avoir une influence sur les 
propriétés de surface. Les contre-ions étudiés étaient Br-, BF4-, PF6-, ClO4- et NTf2-. 
Cette gamme de contre-ions a permis d’étudier l’effet de la taille et l’effet de 
l’hydrophobie des contre-ions sur l’efficacité des liquides ioniques à réduire 
l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire.  
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La nomenclature des liquides ioniques varie d’un article à l’autre. Dans la 
revue de littérature effectuée par Jason P. Hallet et Tom Welton, la nomenclature 
suivante a été établie dans le but d’uniformiser et de clarifier le nom de divers liquides 
ioniques :  
 
[«(Groupement fonctionnel)xCn» «(Groupement fonctionnel)yCm» «noyau 
cationique»] 
où (Groupement fonctionnel)x  et (Groupement fonctionnel)y indiquent la présence 
d’un groupement fonctionnel sur les carbones x et y de chaînes de carbone de 
longueur n et m et où Cn et Cm indiquent le nombre de carbone de chaque chaîne 
alkyle. 
 
Cette nomenclature a aussi été utilisée dans le cadre de cette thèse. Deux 
liquides ioniques ont été synthétisés avant l’échange de contre ions (Figure 1.13, 
gauche), soient le [(HS)12C12(COOH)2C2im]+ et le [(HS)12C12(COOH)5C5im]+. Ces 
liquides ioniques ont une chaîne alkyle de 12 carbones sur laquelle un groupement 
thiol est attaché, ainsi qu’une chaîne alkyle de 2 ou 5 carbones où un acide 




Figure 1.13  Schématisation des structures des monocouches auto-assemblées 
de liquides ioniques utilisées pour la réduction de l’adsorption non-spécifique 






Tel que mentionné précédemment, la modification de la structure des liquides 
ioniques ainsi que la modification de la nature du contre-ion influencent les propriétés 
des liquides ioniques. La section de droite de la Figure 1.13 illustre les différentes 
modifications effectuées au cours de cette thèse. Tout d’abord, la longueur de chaîne 
du groupement acide carboxylique a été modifiée : soit deux ou 5 carbones séparaient 
le noyau imidazole du groupement acide carboxylique. Ensuite, pour les deux liquides 
ioniques, la métathèse de contre-ion a été effectuée afin d’étudier l’effet du contre-
ion sur les propriétés de surface. Un total de 10 liquides ioniques a donc été étudié. 
1.4.4.3 Avantages de l’utilisation des liquides ioniques 
Le principal avantage recherché par l’utilisation de liquides ioniques pour la 
réduction de l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire sur des capteurs SPR 
plutôt qu’un autre type de molécules est qu’il a été démontré par le passé qu’ils 
conservaient l’activité des anticorps à la surface des capteurs44. Grâce à cette 
propriété, ainsi qu’à la flexibilité dans la synthèse permettant d’ajouter les 
groupements fonctionnels nécessaires à la construction d’un biocapteur, les liquides 
ioniques sont une classe de molécules très prometteuse dans le domaine de la 
fabrication de biocapteurs. De plus, les liquides ioniques ont l’avantage d’avoir des 
propriétés physico-chimiques modulables grâce à la métathèse de contre-ions. 
Lorsqu’un liquide ionique ayant un contre-ion donné est mis en solution avec un 
contre-ion ayant une plus grande affinité avec le noyau cationique, l’échange de 
contre-ion se fera automatiquement. Cette propriété des liquides ioniques s’avère 
aussi vraie lorsque les liquides ioniques sont fixés à une surface d’or. Ainsi, l’effet 
sur la réduction de l’adsorption non-spécifique des différentes propriétés physico-
chimiques des contre-ions a pu être étudié, sans avoir besoin d’effectuer la synthèse 
individuelle de chacun des couples cation imidazolium – contre-ion. 
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1.4.4.4 Conclusion sur l’utilisation des liquides ioniques pour la réduction de 
l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire 
Grâce aux liquides ioniques étudiés dans le cadre de cette thèse, l’adsorption 
non-spécifique de lysat cellulaire a pu être presque éliminée. De plus, à l’aide de cette 
nouvelle chimie de surface, un biocapteur de HER2 a pu être élaboré et la détection 
de HER2 a été effectuée dans du lysat cellulaire. Cette nouvelle chimie de surface, 
simple à synthétiser et très stable en surface, ouvre la voie pour le développement de 
multiples biocapteurs pouvant être utilisés en lysat cellulaire, pour le dépistage de 
cancer par exemple. 
1.5 OBJECTIFS DE LA THESE 
Le premier objectif de cette thèse était le développement de chimie de surface 
permettant la réduction de l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire sur des 
capteurs SPR dans le but de permettre la détection d’analytes d’intérêt dans du lysat 
cellulaire concentré grâce à une méthode comme la SPR ou à d’autres méthodes 
analytiques ne permettant pas la distinction entre l’adsorption non spécifique et le 
signal de l’analyte. Afin d’atteindre cet objectif, des peptides ayant des propriétés 
physico-chimiques variées ont été développés et étudiés au chapitre 2. Le phénomène 
d’adsorption non-spécifique a aussi été étudié par spectrométrie de masse afin 
d’améliorer notre compréhension d’un phénomène très peu étudié jusqu’à 
aujourd’hui dans la littérature. Grâce à cette étude, une seconde série de molécules 
permettant la réduction d’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire a pu être 
développée. En se basant sur les connaissances acquises lors de l’étude peptidique, 
des liquides ioniques ont pu être synthétisés avec des propriétés physico-chimiques 
optimisées. Ces liquides ioniques ont permis l’élimination complète de l’adsorption 
non-spécifique de lysat cellulaire.  
Le second objectif de cette thèse visait à développer des biocapteurs SPR 
permettant la détection d’analytes d’intérêt directement dans des échantillons de 





les liquides ioniques précédemment développés ont pu être utilisés pour fabriquer un 
biocapteur permettant la détection d’un biomarqueur de cancer, la protéine HER2, 
directement dans le lysat cellulaire. Ensuite, dans le chapitre 4, un second biocapteur 
a été fabriqué afin de permettre la détection d’anti-asparaginase dans le sang de 
patients leucémiques. Cette étude a permis de quantifier le taux de réactions 
allergiques de patients traités avec la L-asparaginase. L’analyse d’échantillons 
cliniques dans le cadre de ce projet a permis de démontrer l’efficacité des capteurs 
SPR en milieu clinique et de comprendre quels étaient les défis pour les chercheurs 
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Nonspecific adsorption of the molecular components of biofluids is ubiquitous 
in the area of biosensing technologies, severely limiting the use of biosensors in real-
world applications. The surface chemistries developed to prevent nonspecific 
adsorption of crude serum are not necessarily suited for sensing in other biosamples. 
In particular, the diagnostic potential of differential expression of proteins in tissues 
makes cell lysate attractive for disease diagnostics using solid biopsies. However, 
crude cell lysate poses a significant challenge for surface chemistries due to a large 
concentration of highly adherent lipids. Contrary to the nonspecific adsorption in 
crude serum being suppressed by hydrophilic surfaces, the surface plasmon resonance 
(SPR) analysis of serine, aspartic acid, histidine, leucine and phenylalanine-based 
peptide monolayers revealed that hydrophobic and positively charged peptides 
decreased nonspecific adsorption when using lysate from HEK 293FT cells. A PEG 
monolayer resulted in 2-fold greater fouling than the best peptide (3-MPA-
(His)2(Leu)2(Phe)2-OH) under the same conditions. MALDI-TOF/TOF MS analysis 
of the adsorbate from cell lysate confirmed that lipids are the main source of 
nonspecific adsorption. Importantly, the MS study revealed that both the number of 
lipids identified and their intensity decreased with decreasing nonspecific adsorption. 
A peptide monolayer thus provides an efficient means to suppress nonspecific 
adsorption from this human cell lysate.  
2.2 INTRODUCTION 
The healthcare industry constantly searches for methodologies to improve 
diagnostic techniques, in terms of analysis time, sensitivity and selectivity. Despite 
the numerous technological and medical advances, cancer remains one of the biggest 
scourges of humanity. The need is thus well justified to develop early and reliable 
cancer diagnostic technologies to improve the chance of remission of cancer 
patients100. ELISA assays and various biosensing technologies are the staple 





technologies rely mainly on solubilized proteins found in serum due to the non-
invasive nature of sample collection. Nonetheless, not all proteins are of diagnostic 
interest.  
Many biosensors have been developed utilizing a large variety of selective 
bioreceptors, such as enzymes, antibodies or DNA101. Different techniques such as 
mass spectrometry102-103 or fluorescence spectroscopy employed for protein arrays104 
provide analytical detection of the results on the sensor. Surface plasmon resonance 
(SPR) is an analytical tool of particular interest because it allows real-time monitoring 
of multiple biomarkers with sensitivity and rapidity. SPR sensing has been 
significantly developed in recent years to quantify biomarkers in complex matrixes, 
such as serum105-107, plasma108 or saliva109. SPR biosensors have been shown to be 
suited to detection of several cancer biomarkers in solubilized samples, such as 
oropharyngeal squamous cell carcinoma109, prostate cancer105, colorectal, gastric and 
pancreatic cancer106, intestinal cancer107, liver cancer108 and ovarian cancer110, among 
others. However, several types of cancer do not exhibit a significant protein or 
metabolomic response in biofluids such as blood, serum, urine or saliva. In those 
cases, biopsies are taken from the suspected tumor site to verify the presence of 
cancerous cells. The staple diagnostic method, immunostaining and microscopic 
readout, is lengthy, requires highly skilled pathologists and suffers from subjective 
interpretation. This procedure is thus prone to human error, which may delay the 
assessment of the presence of cancer and retard the onset of treatment. To circumvent 
this problem, direct lysis of biopsy tissue for biomarker analysis with a SPR biosensor 
could provide analytical grade results in less than an hour. 
Cell lysate is a lipid-rich complex biological matrix, which is expected to 
significantly foul the sensor surface. Although lipid adsorption promoted by different 
surface chemistries has been used to immobilize active membrane proteins on 
sensors111 and as a membrane cloaking technique to analyse proteins in serum36, SPR 
sensing requires low fouling surface chemistries. A recent review details the 
significant efforts deployed to circumvent the nonspecific adsorption problem in 
biosensing112. The most promising surface chemistries include a polycarboxybetaine 
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acrylamide surface113 and polyMeOEGMA114 surfaces. Recently, a peptidoid 
polymer115 and a peptide116 self-assembled monolayer (SAM) were proposed to 
reduce nonspecific adsorption of serum. All these surfaces have been developed to 
prevent nonspecific adsorption of proteins from serum, but, to our knowledge, no 
attempt at developing low-fouling surface chemistry for cell lysate has been reported. 
As a result of the lipid-rich nature of cell lysate in opposition to the protein-rich 
composition of serum, it is expected that the surfaces developed to prevent 
nonspecific adsorption from serum will not be effective when used with cell lysate. 
We have previously applied a surface developed for serum analysis toward analysis 
using crude bacterial cell lysate, with moderate success117. Although the enzyme –
lactamase was successfully detected in the test cell lysate, significant fouling was 
observed on the sensor exposed to a control cell lysate. The need thus exists to 
develop a surface chemistry suited to reduce the nonspecific adsorption from cell 
lysate. 
Establishing the physical parameters governing nonspecific interactions from 
cell lysate is primordial to design low fouling surface chemistries. Understanding 
nonspecific adsorption implies obtaining chemical information on the complex 
processes involved at surfaces. SPR sensing provides quantitative information on the 
total “mass” adsorbed to the chip. To provide information on the chemical identity of 
molecular adsorbates, a combination of SPR and mass spectrometry (MS) must be 
used118. To date, SPR-MS has been mainly applied to identify protein-antibody 
interaction119. While this technique has tremendous potential, it has never been 
employed for identification of nonspecifically bound molecules. We show in this 
paper a first example that makes use of matrix-assisted laser desorption ionization 
(MALDI) time of flight (TOF) MS for identification of lipids and proteins 





2.3 EXPERIMENTAL SECTION 
2.3.1 Peptide-modified SPR chips 
A solid-phase procedure was extensively described in the literature to 
synthesize the 3-MPA-peptides-OH116-117, 120 and was adapted as detailed below. 
After the first coupling, the resin was protected by reacting 10 equiv of N-
ethyldiisopropylamine (Alfa Aesar) and 10 equiv of acetic anhydride (Sigma Aldrich) 
for 1 hour. Also, only 6 equiv of N-ethyldiisopropylamine instead of 9 were used for 
each amino acid coupling. Finally, the resin was rinsed only 3 times with DMF 
between each step, except when the resin had to be stored dry overnight, in which 
case the DMF-Methanol-DCM rinsing described in the literature were performed. 
The exact mass of each peptide was verified using MS (ESI-TOF-MS, Agilent), with 
a direct injection of a 1:1 w/v solution of the peptide in ethanol. Because of the 
electrospray ionization process, singly and multiply-charged ions attributed to the 
expected peptides were observed. 
Micro cover glass slides (22x22 mm, VWR) were cleaned for 90 minutes with 
a hot piranha solution (Caution! Piranha is highly corrosive). The slides were then 
coated with a 1 nm Cr adhesion layer, followed by a 50 nm thick Au layer to create 
the SPR sensor. The sensors were reacted overnight in a 1 mM DMF solution of the 
peptide to form the monolayer. The sensors were then rinsed with ethanol to wash 
away the unbound peptides. Detailed studies of the formation and conformation of 
the peptide monolayers concluded that depositing thiolated peptides at open-circuit 
potential forms a densely packed and single monolayer on the surface of Au sensors 
117, 121, A full monolayer is necessary to suppress nonspecific adsorption. 
2.3.2 Cell Lysate 
HEK 293FT cells were cultured at 37°C with a 5% CO2 atmosphere in a 
DMEM (-) cell growth medium (Life Technologies) in which 10% v/v fetal bovine 
serum (Life Technologies) and 1% v/v of a 100x penicillin/streptomycin solution 
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(Life Technologies)  were added to obtain DMEM (+) culture media. Cells were 
passaged2 and propagated to obtain pools of 109 cells. The pooled cells were lysed 
with 50 mL of RIPA buffer composed of HEPES (50 mM), NaCl (250 mM), EDTA 
(5 mM), Triton-X100 (1% v/v) and a protease inhibitor cocktail tablet (Complete 
ULTRA tablets, glass vials from Roche Applied Science). The mixture was passed 
through a BD-25G1½ needle to complete the lysis. Quantification of lipids in the cell 
lysate was performed as described below. A common Bligh and Dyer extraction was 
used to extract lipids122. Specifically, to 1 mL of cell lysate was added 3.75 mL of a 
1:2 chloroform:methanol extraction solvent. After vortexing, 1.25 mL of chloroform 
was added, followed by the same volume of water after vortexing. The mixture was 
vortexed again, then allowed to separate in two phases. The chloroform phase was 
recovered with a Pasteur pipette, washed with 2.25 mL of water and transferred in a 
pre-weighed vial. After evaporating the chloroform, the vial was weighed again to 
quantify the lipids.  
2.3.3 SPR Measurements 
The SPR chip was mounted on a custom-made SPR instrument based on a 
dove prism123 and allowed to stabilize for 15 minutes. Optical contact was ensured 
with RI-matching oil, deposited between the SPR chip and the prism (requires 
stabilization). Then, 100 spectra of s-polarized light were recorded as a reference. 
Each spectrum was acquired at 1 Hz from 10 accumulations at 100 ms integration 
time. P-polarized light served for the real-time measurements. The peptide-modified 
SPR chips were exposed to PBS for 5 min, to cell lysate for 20 min and the baseline 
was monitored again in PBS for 5 min. Data were processed with Matlab software. 
Each peptide SAM was subjected to this experiment at least four times to study 
reproducibility of the results.  
                                                 
2 Passaged: the cells were taken from one petri dish and separated in multiple petri dishes in order to 





2.3.4 MALDI-TOF/TOF MS of nonspecifically bound molecules 
MALDI-TOF/TOF analyses were performed to monitor peptides and lipids on 
the adsorbed layer of cell lysate on peptide SAMs using α-cyano-4-hydroxycinnamic 
acid (CHCA, peptides and lipids in positive mode) and 2',6'-dihydroxyacetophenone 
(DHA, lipids in negative mode) matrixes. Matrix solutions were prepared at 10 
mg/mL in 1:1 acetonitrile H2O + 0.1% trifluoroacetic acid. It is noteworthy to point 
out that the slides used for MS experiments were 25 x 75 x 1.0 mm microscope slides 
to fit the slide adaptor of the MS instrument. The slides were Au-coated and 
functionalized as described above. Functionalized slides were incubated for 10 min 
in cell lysate, then rinsed for 2 min in PBS and 2 min in distilled water. A 30 min 
trypsin digestion was run at 37°C on three different spots (3 μL) per slide on a heating 
plate controlled by a temperature sensor. The substrate was mounted on hydrated 
cotton wool on the heating plate to distribute heat uniformly. A reference gold coated 
slide with a drop of water was used as a reference for the temperature sensor. Matrix 
deposition was done by successive evaporation of 0.5 µL of matrix solution on the 
digested spots to analyze proteins, and beside the digested spots for lipid analysis. MS 
analysis of the adsorbed material was performed with a MALDI-TOF/TOF mass 
spectrometer (UltrafleXtreme, Bruker Daltonics, Billerica MA) as previously 
described by Ratel et al.124. Protein and lipid identification were made with 
MASCOTTM search engine and LIPID MAPS database (http://www.lipidmaps.org) 
respectively. 
2.4 RESULTS AND DISCUSSION 
2.4.1 Nonspecific adsorption of homopeptides 
It has been long established that nonspecific adsorption of proteins in serum 
is reduced by hydrophilic surfaces125, such as hydrophilic peptide SAMs117, 120, 126. It 
is however essential to reassess the impact of the surface property in the face of the 
distinctive molecular composition of cell lysate127. Here, we focus on lysate from 
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cultured human cells in the interest of improving diagnostic capacity using lysate 
from biopsies.  
 
 
Figure 2.1  General structure of 3-MPA-amino acid –OH type peptides 
 
To monitor the effect of peptide composition on nonspecific adsorption, 3-
MPA-(AA)5-OH SAMs of peptides with differing polarities were synthesized (Figure 
2.1). Hydrophobic and hydrophilic amino acids (serine, aspartic acid, histidine, 
leucine and phenylalanine) were tested to cover the effects of charge, polarity and 
aromaticity. Nonspecific surface coverage after the exposure of the SAMs to HEK 
293FT cell lysate was measured from the SPR response (in wavelength shift (ΔλSPR) 
converted to surface coverage (Г) by the equation derived from the one proposed by 
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where the density of the monolayer (ρ) is 1.05g/cm3 129, the penetration depth of the 
surface plasmons126 (ld) is approximately 230 nm and the refractive index of the 
adsorbed material (ηads) is approximately 1.5 RIU 130.  
 
The sensitivity of the biosensor was previously established as 1765 ± 100 
nm/RIU 126. Finally, the refractive index of the cell lysate (ηsol) was measured with a 
high-resolution refractometer at 1.33932 ± 0.00002 RIU. We estimate the surface 






average value of 750 g/mol for lipids and 0.5 nm2/lipid molecule in the lipid 
bilayer126. The fraction of a lipid bilayer resulting from nonspecific adsorption can be 
estimated from these values.  
 
Table 2.1. Influence of the hydrophobicity of the amino acid on nonspecific 
adsorption from cell lysate on pentapeptide SAMs  
 
The comparison of peptides constituted with different classes of amino acids 
reveals that the peptides built with hydrophobic amino acids are more efficient in 
preventing cell lysate adsorption on the sensor surface than are hydrophilic peptides 
(Table 2.1). Serine and aspartic acid-based peptides, shown to be low fouling with 
respect to serum, showed significant fouling with cell lysate with nearly 450 ng/cm2 
adsorbed to the surface. Assuming that adsorption was essentially due to lipids 
(confirmed by MS analysis, see below), this corresponds to a lipid bilayer surface 
coverage over nearly 90% of the surface of the SPR chip. Interestingly, the positive 
polyhistidine peptide was relatively efficient at reducing nonspecific adsorption of 
cell lysate (274 ng/cm2). Leucine and phenylalanine-based peptides were significantly 
more effective with respect to cell lysate adsorption (nearly 200 ng/cm2 or 40% of a 
bilayer), although these peptide monolayers performed poorly with serum. Contact 
angles were previously measured in PBS for this set of peptides117. The most 
hydrophilic peptides, as measured by contact angle, were the most susceptible to be 
fouled with cell lysate. This heavily contrasts with the previous conclusions for 
serum, stating that hydrophilic surfaces better resist nonspecific adsorption from 
Peptide  / ng·cm2 %bilayeradsorbed 
Contact Angle 
PBS / ° (Ref117) 
3-MPA-(Ser)5-OH 458 ± 97 92 21 ± 2 
3-MPA-(Asp)5-OH 454 ± 162 91 14 ± 2 
3-MPA-(His)5-OH 274 ± 58 55 26 ± 1 
3-MPA-(Phe)5-OH 235 ± 77 47 74 ± 2 
3-MPA-(Leu)5-OH 194 ± 77 39 75 ± 1 
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serum125, 127. It is interesting to observe that different physico-chemical properties 
reduce nonspecific adsorption from cell lysate. 
 
Table 2.2. Nonspecific adsorption from diluted cell lysate on peptide SAMs of 
different lengths 
Peptide  / ng·cm2 %bilayeradsorbed 
Contact Angle 
PBS / ° (Ref
117) 
3-MPA-(Ser)1-OH 256 ± 47 51 38 ± 4 
3-MPA-(Ser)2-OH 265 ± 101 53 37 ± 1 
3-MPA-(Ser)3-OH 597 ± 152 119 25 ± 2 
3-MPA-(Ser)4-OH 361 ± 211 72 22 ± 1 
3-MPA-(Ser)5-OH 458 ± 97 92 21 ± 2 
3-MPA-(His)1-OH 296 ± 184 59 32 ± 2 
3-MPA-(His)2-OH 241 ± 86 48 29 ± 3 
3-MPA-(His)3-OH 269 ± 76 54 27 ± 2 
3-MPA-(His)4-OH 241 ± 63 48 27 ± 1 
3-MPA-(His)5-OH 274 ± 58 55 26 ± 1 
3-MPA-(Leu)1-OH 183 ± 54 37 63 ± 1 
3-MPA-(Leu)2-OH 147 ± 44 29 70 ± 2 
3-MPA-(Leu)3-OH 223 ± 108 45 71 ± 1 
3-MPA-(Leu)4-OH 230 ± 148 46 74 ± 1 
3-MPA-(Leu)5-OH 194 ± 77 39 75 ± 1 
 
The chain length of the peptide monolayers significantly influenced the extent 
of nonspecific adsorption from serum117. Three amino acids were selected to evaluate 
the effect of the chain length on nonspecific adsorption of cell lysate. A neutral and 
polar (serine), a hydrophobic (leucine) and positively charged (histidine) amino acid 
were used to build 3-MPA-(AA)n-OH peptides where n = 1-5. The chain length had 
little influence on the nonspecific adsorption process (Table 2.2). Thus, the trend 





chain length was varied, with hydrophobic peptides being generally more effective at 
preventing fouling from cell lysate than hydrophilic ones. Contact angles were 
previously measured for these sets of peptides and increasing hydrophobicity 
followed the series serine < histidine < leucine (Table 2.2 and Ref117), inversely 
proportional to the nonspecific adsorption observed with cell lysate. The chain length 
significantly influences the properties of peptide self-assembled monolayer117. The 
surface coverage of the monolayer (thus the conformation), the nonspecific 
adsorption of serum and the contact angle all depend on the chain length of short 
chain peptides (n=1 to 5). We note that the serine series shows the largest changes in 
contact angle. The shortest chains of the serine series are the most hydrophobic 
peptides and also, the serine peptides with the lowest nonspecific adsorption. The 
changes in hydrophobicity were significantly smaller for the other series, and thus, 
the changes in nonspecific adsorption were also marginal. Thus, hydrophobicity is a 
major physical chemistry parameter influencing nonspecific adsorption, but in the 
case of cell lysate, more hydrophobic surfaces are preventing nonspecific adsorption. 
This conclusion contrasts with the general trend of hydrophilic surfaces being better 
at preventing nonspecific adsorption of serum or protein based biofluids.  
It is expected that more optimization of surface chemistry properties is be 
required to further reduce nonspecific adsorption from cell lysate. The main 
component of serum is protein, while lipids are the major constituents of cell lysate. 
Lipids in cell lysate are essentially a concentrated solution of fragments of bilayers, 
the surface of which is quite hydrophilic as a result of the charged polar headgroups 
of the lipids. Based on the observations of Kyo and al.82 that negative charges increase 
nonspecific adsorption of cell lysate, we could easily hypothesize that histidine-based 
peptides would perform better than other hydrophilic or hydrophobic peptides as they 
bear basic groups, which could electrostatically repel the lipid bilayers and reduce 
nonspecific adsorption. However, we conclude that the hydrophobic character of 
leucine-based peptide contributes significantly in reducing nonspecific adsorption 
lipid bilayer fragments contained in HEK 293FT cell lysate. Thus, both positively 
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charged and hydrophobic side chains are efficient at suppressing nonspecific 
adsorption of cell lysate.  
2.4.2 Nonspecific adsorption on diblock and triblockpeptides  
Diblock peptides were previously shown to reduce nonspecific adsorption in 
presence of crude serum120. Thus, diblock peptides 3-MPA-AnBm-OH were 
synthesized for A and B being either leucine or phenylalanine; n and m were varied 
from 1 to 4 and n + m was equal to 5 for every peptide.  
 
Table 2.3. Nonspecific adsorption from diluted cell lysate on diblock 
pentapeptide SAMs  
Peptide  / ng·cm2 %bilayeradsorbed 
Contact Angle 
Water / ° 
3-MPA-(Phe)1(Leu)4-OH 210 ± 84 42 57 ± 2 
3-MPA-(Phe)2(Leu)3-OH 201 ± 35 40 41 ± 3 
3-MPA-(Phe)3(Leu)2-OH 225 ± 57 45 61 ± 2 
3-MPA-(Phe)4(Leu)1-OH 220 ± 79 44 59 ± 1 
3-MPA-(Phe)5-OH 235 ± 77 47 67 ± 3 
3-MPA-(Leu)1(Phe)4-OH 148 ± 54 30 64 ± 2 
3-MPA-(Leu)2(Phe)3-OH 165 ± 87 33 66 ± 1 
3-MPA-(Leu)3(Phe)2-OH 112 ± 28 22 73 ± 2 
3-MPA-(Leu)4(Phe)1-OH 173 ± 52 35 60 ± 1 
3-MPA-(Leu)5-OH 194 ± 77 39 75 ± 1 
 
The resulting peptides terminated with phenylalanine were found to have a 
better capacity to reduce nonspecific adsorption from cell lysate down to nearly 150 
ng/cm2 or 30 % of a bilayer (Table 2.3). The leucine-terminated peptides showed 
constant nonspecific adsorption of nearly 215 ng/cm2 corresponding to 43% of a 
bilayer. Nonspecific adsorption was decreased to 112 ng/cm2 with 3-MPA-





critical impact on nonspecific adsorption. Water contact angles were measured for the 
series of peptides with leucine and phenylalanine on the C-terminus. Generally, a C-
terminal phenylalanine increased the water contact angle and exhibited lower 
nonspecific adsorption than the more hydrophilic peptides with a C-terminal leucine. 
The solvent-exposed C-terminal position plays a major role in reducing nonspecific 
adsorption. Thus, the simple inversion of two blocks in the sequence modified the 
surface and nonspecific adsorption properties of the SAM. 3-MPA-(Leu)3(Phe)2-OH 
exemplifies this concept, offering the most hydrophobic surface and resulting in the 
lowest nonspecific adsorption among the diblock peptides, while its inverted 
counterpart 3-MPA-(Phe)2 (Leu)3-OH shows a nearly two-fold lower contact angle 
and results in nearly two-fold higher nonspecific adsorption.  
Various triblock peptides having the overall structure 3-MPA-AABBCC-OH, 3-
MPA-(ABC)2-OH or 3-MPA-(AB)3-OH were synthesized to further improve on the 
conclusions drawn from homopeptides (Table 2.2) and diblock peptides (Table 2.3), 
where A, B, and C are either leucine, phenylalanine or histidine. The nonspecific 
adsorption on triblock peptides was measured with a more highly concentrated cell 
lysate, providing a more stringent test for the triblock peptides and the reference 
materials (PEG and Au). Since many factors influence nonspecific adsorption, data 
can be directly compared only if they are obtained from similar quality of cell lysate. 
To allow comparison between sets of experiments, the nonspecific adsorption 
experiments were repeated for some key peptides from Tables 1-3 using the more 





Table 2.4. Nonspecific adsorption from concentrated cell lysate on triblock 
hexapeptide SAMs 
Peptide  / ng·cm2 %bilayeradsorbed 
3-MPA-(His)2(Phe)2(Leu)2-OH 774 ± 57 155 
3-MPA-(Leu)2(His)2(Phe)2-OH 763 ± 102 153 
3-MPA-((His)(Leu)(Phe))2-OH 744 ± 92 149 
3-MPA-((Phe)(His)(Leu))2-OH 739 ± 95 148 
3-MPA-((Leu)(Phe))3-OH 592 ± 126 118 
3-MPA-((Leu)(Phe)(His))2-OH 554 ± 22 111 
3-MPA-(Phe)2(Leu)2(His)2-OH 187 ± 10 37 
3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH 159 ± 27 32 
 
 Nonspecific adsorption to 3-MPA-(Ser)5-OH and to 3-MPA-(Leu)3(Phe)2-
OH increased by approximately a factor of 3-6 with the more concentrated cell lysate. 
Further, to ensure that those differences in surface coverage were attributed to the 
concentration of cell lysate, a Bligh and Dyer lipid extraction was performed on 1 mL 
of cell lysate. The mass of lipids obtained after drying indicated that the second cell 
lysate was three times more concentrated than the former (6 mg/mL compared to 2 
mg/mL), which correlates with the nonspecific adsorption results. 
As previously demonstrated for serum116, triblock peptides significantly 
reduced nonspecific adsorption from cell lysate. In particular, 3-MPA-
(His)2(Leu)2(Phe)2-OH reduced the nonspecific adsorption from the concentrated cell 
lysate to a surface coverage of 159 ng/cm2 corresponding to 31% of a lipid bilayer. 
In comparison, the best diblock peptide 3-MPA-(Leu)3(Phe)2-OH peptide fared 
significantly worse, with 698 ng/cm2 or 136% of a lipid bilayer from the concentrated 
cell lysate. The triblock peptide is thus more efficient in terms of reducing nonspecific 
adsorption. The optimal peptide provides six times lower nonspecific adsorption from 
cell lysate than unprotected bare gold. The peptides with a C-terminal phenylalanine 





suggests that a combination of positively charged surfaces and hydrophobicity is 
required to minimize nonspecific interactions. In addition, the position of the blocks 
within each peptide clearly have an important impact on performance, as shown by 
comparison of 3-MPA-((Leu)(Phe)(His))2-OH (554 ng/cm2) and 3-MPA-
(Phe)2(Leu)2(His)2-OH (187 ng/cm2).  
 
Figure 2.2  Overview of reduction of nonspecific adsorption from cell lysate 
with peptide SAMs; 3-MPA-(Ser)5-OH (dark blue), Au (red), 3-MPA-
(Leu)3(Phe)2-OH (green), HS-PEG (light blue) and 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-
OH (pink). 
 
Table 2.5. Comparison of nonspecific adsorption from concentrated cell lysate 
on various surfaces3 
Peptide  / ng·cm2 %bilayeradsorbed 
Contact Angle 
Water / ° 
3-MPA-(Ser)5-OH 1156 ± 141 231 45 ± 3 
Au 929 ± 186 186 87 ± 2 
3-MPA-[(Leu)(His)(Asp)]2-OH 789 ± 107 158 53 ± 1 
3-MPA-(Leu)3(Phe)2-OH 413 ± 47 83 71 ± 3 
PEG 294 ± 25 59 25 ± 3 
3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH 159 ± 27 32 77 ± 4 
                                                 
3 This table compares the nonspecific adsorption of crude cell lysate of SAMs developed in different 
conditions. The SAMs were all retested in the same cell lysate in tetraplicate in order to compare them 
accurately. Therefore, the conclusions drawn from these results, i.e. that the 3-MPA-HHLLFF-OH 
SAM is significantly more efficient than the previously developed 3-MPA-LLLFF-OH, are strong. 
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To confirm the incompatibility of surfaces designed for use in serum with 
respect to use with cell lysate, nonspecific adsorption measurements were conducted 
using either a thiolated-PEG (HS-(CH2)11-(EG)4-OCH2-COOH) SAM, which is 
commonly used to prevent serum adsorption on biosensors, or a 3-MPA-
[(Leu)(His)(Asp)]2-OH SAM (Figure 2.2), as it has been found to be the most efficient 
peptide for reducing nonspecific adsorption from serum112. Neither of these SAMs 
offered as great a reduction in nonspecific adsorption as the hydrophobic peptide 
developed here. PEG and 3-MPA-[(Leu)(His)(Asp)]2-OH were respectively twice 
and 5-fold worse than 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH (Table 2.5). Again, the trend 
of more hydrophobic surfaces was confirmed with contact angle measurements for 
peptide monolayers. While the hydrophobicity and charge definitely play a major role 
in driving nonspecific adsorption processes on the SPR sensors, they are not 
exclusive. Bare gold is very hydrophobic, but fouls significantly, while PEG is quite 
hydrophilic and negatively charged at the pH of the buffer and performs moderately 
well. Hydrophobic and/or positively charged peptides definitely improve nonspecific 
adsorption of cell lysate, and thus constitute a general rule of thumb for minimizing 
nonspecific adsorption. Our conclusions are in agreement to the observations of Kyo 
et al.82 that negatively charged monolayers tend to favourably adsorb cell lysate. They 
observed that a full monolayer of PEG-COOH was adsorbing a significant amount of 
cell lysate and suppressed nonspecific adsorption by diluting PEG-COOH in a mixed 
monolayer. We confirmed that PEG-COOH does absorb cell lysate and that peptide 
monolayers can further decrease nonspecific adsorption. Further comparison is 
difficult as the sources and type of cell lysate differs between studies. 
2.4.3 MS analysis of adsorbed molecules from cell lysate 
While the nonspecific adsorption study points to lipid adsorption, cell lysate 
is a complex matrix containing a diversity of proteins and small molecules in addition 
to lipids. MS analysis provides molecular fingerprinting of the materials non-
specifically adsorbed on various surface chemistries. Protein adsorption to surfaces is 





cell lysate has never been analysed by MS, the interaction between the peptide SAMs 
and cell lysate must be investigated. Nonspecifically adsorbed proteins were analysed 
on SAM after trypsin digestion of the proteins. MS analyses of the resulting tryptic 
peptides were performed by MALDI MS and MS/MS and identification of the 
corresponding proteins was performed by database interrogation with the MASCOT 
search engine. Identification of the proteins adsorbed to the different SAM peptide 
surfaces is presented in Table 2.6. 
 
Table 2.6. MALDI-TOF/TOF analysis of nonspecifically adsorbed protein on 3-
MPA-(Leu)5-OH SAM 
m/z Ion Protein 
801.363 [M+H]+ Collagen alpha-1(XX) chain 
1134.551 [M+H]+ 40s ribosomal protein S19 
1247.579 [M+H]+ 40s ribosomal protein S18 
1338.808 [M+H]+ Mitogen-activated protein (kinase)5 
1408.664 [M+H]+ 40s ribosomal protein S29 
1703.794 [M+H]+ 40s ribosomal protein S19 
This analysis has also been made on 3-MPA-(Ser)5-OH, 3-MPA-(Phe)5-OH, 3-MPA-(Leu)3(Phe)2-OH, 3-MPA-(Phe)1(Leu)4-
OH, 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH and 3-MPA-(Phe)2(Leu)2(His)2-OH SAMs, but no protein could be identified because there 
was simply no peak that could be linked to a protein on the MS spectrum. 
 
Results from the protein analysis are of particular interest for two reasons. The 
proteins identified such as collagen alpha-1(XX) chain, 40S ribosomal proteins (S18, 
S19, and S29) and mitogen-activated protein (kinase) 5 are known to be present in 
HEK 293FT cell lysate. Surprisingly, these proteins were detected on only one (3-
MPA-(Leu)5-OH) of the seven peptide SAMs. None of the other surfaces tested (3-
MPA-(Ser)5-OH, 3-MPA-(Phe)5-OH, 3-MPA-(Leu)3(Phe)2-OH, 3-MPA-
(Phe)1(Leu)4-OH, 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH and 3-MPA-(Phe)2(Leu)2(His)2-
OH) held any identifiable tryptic peptide. The MS analysis thus confirms that protein 





Figure 2.3  Mass spectrum of adsorbed lipids on 3-MPA-(Ser)5-OH SAM with 
CHCA matrix (A). MS/MS spectrum of the lipid at m/z 761.9 (B) 
 
Since lipids are the major component of cell lysate, a thorough MS analysis 
for lipids was performed by MALDI MS with both positive and negative polarities. 
A first MS analysis was performed to obtain the general lipid spectrum for each SAM. 
Then, every peak which mass-to-charge value could be attributed to a lipid was 
analysed by MS/MS for identification (Figure 2.3). Hence, with the molecular ion and 







Table 2.7. MALDI-TOF/TOF analysis of nonspecifically adsorbed lipids on various 
SAMs 
This analysis was repeated on 3-MPA-(Leu)5-OH, 3-MPA-(Leu)2(Phe)3-OH, 3-MPA-(Phe)1(Leu)4-OH, 3-MPA-
(His)2(Leu)2(Phe)2-OH SAMs, but no lipid could be identified, either because no lipid given by LIPID MAPS could be attributed 
to the cellular lysate used or because there was simply no peak that could be linked to a lipid on the MS spectrum. 
 
Table 2.7 reports the most likely lipids observed considering the mass spectral 












OH m/z Ion Lipid 
MSMS 
peaks 
636.5 [M+H]+ PC(O-16:0/10:0) 
184, 
395 
x    




x x x  
666.5 [M+H]+ SM(d18:0/12:0) 
184, 
467 
x    
676.5 [M+H]+ PC(28:1)* 184  x   
678.5 [M+H]+ PC(28:0)* 184 x    
694.9 [M+Na]+ PC(28:3)* 184   x  
706.6 [M+H]+ PC(30:0)* 184 x    
732.6 [M+H]+ PC (32:1)* 184 x    
734.6 [M+H]+ PC(14:0/18:0) 
184, 
524 
x    




x    
786.6 [M+H]+ PC(18:0/18:2) 
184, 
503 
x    
831.2 [M+K]+ PA(22:5/22:6) 468    x 
857.3 [M+K]+ PI(O-16:0/18:3) 278    x 




x    
901.4 [M-H]- PI(20:5/20:5) 
301, 
600 
 x   
941.6 [M-H]- PI(22:4/20:0) 
311, 
315 
 x   





x    
66 
 
SAMs for preventing nonspecific adsorption of cell lysate results in a smaller variety 
of lipid signals found on the surface, which is in strong agreement with the SPR 
measurements. For example, 3-MPA-(Ser)5-OH exhibited the greatest number of 
lipids identified, while 3-MPA-(Phe)2(Leu)2(His)2-OH had the fewest (Table 2.7). We 
observed that most of the lipids identified were in the phosphatidyl choline family, 
which are quite hydrophilic and have a positively charged headgroup. We note that 
several of the surfaces analysed (3-MPA-(Leu)5-OH, 3-MPA-(Leu)2(Phe)3-OH, 3-
MPA-(Phe)1(Leu)4-OH and 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH) did not give rise to mass 
signals that could be attributed to lipids (Table 2.7). These results confirm the capacity 
of hydrophobic and/or positively-charged peptide SAMs to minimize lipid 
adsorption. 
2.5 CONCLUSIONS 
This article reports the development of a novel surface chemistry that will 
improve SPR analysis in crude cell lysate. Even though similar experiment has 
previously been reported for other complex matrixes such as serum, the results 
obtained in serum were shown here to being incompatible with the use of cell lysate. 
PEG and our best-performing peptide for serum analyses, 3-MPA-
[(Leu)(His)(Asp)]2-OH, were significantly worse than 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-
OH at preventing surface fouling. Peptide monolayers with hydrophobic and basic 
groups showed greater potential to reduce significantly nonspecific adsorption of cell 
lysate. In addition, the nature of the material adsorbed on the SAMs was confirmed 
by MALDI TOF/TOF MS, which revealed that few proteins adsorbed on the surface 
while lipids constituted the major source of nonspecific adsorption.  
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We synthesized novel ultra-low fouling ionic liquids and demonstrated their 
use with surface plasmon resonance (SPR) sensing for the analysis of HER2 in breast 
cancer cell lysate. Whilst biomarkers are commonly detected in serum, this remains 
challenging for cancer diagnostics due to their low concentrations in circulation and 
in some case, plagued with poor correlation between serum and tissue concentration. 
Therefore, tissue analysis in the form of cell lysate constitute an interesting biosample 
for cancer diagnosis and typing, which is largely unexploited for chemical biosensing 
of cancer biomarkers. However, high fouling of surfaces in contact with cell lysate 
and the absence of effective surface chemistries to prevent fouling is currently 
limiting biomarker analysis in cell lysate. To address this challenge, we report the 
synthesis of 1-(carboxyalkyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-imidazolium ionic liquids 
with different anions (Br-, BF4-, PF6-, ClO4-, and NTf2-) and ethyl and pentyl chains 
to form monolayers and analyse specific proteins from cell lysates. The most efficient 
ionic liquid monolayer, 1-(carboxyethyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-imidazolium 
bromide, was able to eliminate nonspecific adsorption (surface coverage of 
2 ± 2 ng/cm2) of a concentrated cell lysate (protein concentration of ~3.5 mg/mL), 
which was significantly better than the carboxy-PEG (surface coverage of 
14 ± 7 ng/cm2), a benchmark monolayer commonly used to reduce nonspecific 
adsorption. These ionic liquid monolayers were modified with anti-HER2 and the 
detection of HER2 breast cancer biomarker was carried in crude breast cancer cell 
lysates, as shown with HER2-negative MCF-7 cells spiked with HER2 and in HER2 
positive SK-BR-3 cells.  
3.2 INTRODUCTION 
Cancer is the leading cause of death in Canada 3, the second leading cause of 
death in the United States 132 and it is one of the most common causes of death 





progression and to develop tools to better diagnose and treat patients 2. Among these, 
early diagnosis of cancer improves the remission chances of patients and survival 133. 
Current tools to diagnose cancer rely on medical imaging techniques, monitoring the 
level of circulating biomarkers in biofluids and in immunohistochemistry of biopsied 
tissues. In breast cancer, the HER2 biomarker overexpression occurs in 20-30% of 
aggressive breast cancer cases 7 and a high level of circulating HER2 indicates a 
higher risk of cancer 8-9. Hence, this biomarker has been previously quantified in the 
blood stream using different approaches 7, 134-142 to facilitate cancer diagnostic.  
While elevated circulating concentration of HER2 is indicative of cancer in a 
fraction of the HER2-positive breast cancers, there is growing concern about the 
correlation of  circulating HER2 concentration to tissue concentration for early stage 
breast cancers 143 and prognosis for treatment 144. In addition, monitoring serum 
concentration is usually performed in complement to a biopsy. Hence, the malignancy 
of a tumor is defined by the phenotypical features of the cells by a qualified 
professional, such as a pathologist or an immunologist 1, 3, 10. This type of analysis, 
even though very efficient, takes time and highly qualified personal.  
The analysis of cancer cell lysate from biopsies might represent an appropriate 
biofluid to provide a reliable biomarker analysis for the diagnosis of breast cancer or 
other types of cancers. A RIPA buffer is often used to lyse the cells and solubilize all 
the proteins. This gives access to useful biomarkers in potentially very high 
concentrations, that otherwise might not be accessible in serum as proteins may 
remain confined inside the cells or shedded only at low concentrations in serum. 
Performing quantitative biomarker analysis of biopsied tissues with biosensors is thus 
very attractive for detecting cancer biomarkers in tissue samples.  
Several biosensing techniques have been developed to help clinicians detect a 
plethora of cancer biomarkers 145-162, including surface plasmon resonance (SPR) and 
other plasmonic techniques 39. Advantages of SPR sensing include label-free sensing, 
sensitivity and portability, making it suitable for point-of-care analysis 163. However, 
the precise and quantitative measurement of biomarkers in crude biological matrices, 
such as blood, serum, plasma, cell lysate, urine and saliva remains a contemporary 
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challenge in plasmonic sensing. This is currently limited by the high fouling of 
biofluids on surfaces, causing a high nonspecific response of SPR and plasmonic 
sensors. Recent advances in low fouling surface chemistry with the advent of 
poly(carboxybetaines) 51, 57-66, 77, PEG 112 and peptide monolayers 74-76, 164 decreased 
nonspecific adsorption to a level sufficiently low to facilitate detection of 
biomolecules in blood based biofluids with SPR sensing. Therefore, SPR sensing has 
been recently applied to detect a series of biomolecules in sera of patients for clinical 
analysis 62-63, 120, 165-183. 
It is generally accepted that hydrophilic surfaces that are well hydrated (such 
as PEG) are necessary for the prevention of nonspecific adsorption of serum and 
blood based biofluids 50, 112. However, cell lysate chemical composition differs 
significantly from serum. In addition to the biomarkers, DNA, RNA and proteins, cell 
lysate has high concentrations of lipids. We have recently observed that ultra-low 
fouling surface chemistries developed for serum analysis performed poorly in 
preventing nonspecific adsorption of lipid-rich cell lysate 164, and that hydrophobic 
and positively charged surfaces were more effective at reducing nonspecific 
adsorption of cell lysate due to the dominance of the adsorption of lipids in cell lysate. 
Reports of antifouling surface chemistry for cell lysate remains scarce 50, 77, 86, but 
successful examples include the use of a poly(carboxybetaine acrylamide) layer to 
reduce the nonspecific adsorption of cell lysate in a RNA detection experiment 77. 
While these first reports are exciting, there is still a need to develop simple and 
efficient surface chemistry that will suppress nonspecific adsorption of cell lysate and 
allow the immobilization of biological receptors for the detection of analytes.  
Ionic liquids have been studied in the past decades 97, 99 due to their broad 
range of application 91-96, 184-192 and their relatively simple synthesis. The physico-
chemical properties of ionic liquid monolayers, such as the contact angle on Au 
surfaces 193, were shown to depend on the nature of the counterion. Ionic liquid 
monolayers were also previously found to retain the activity of antibodies when 
bound on the surface of SPR sensors 44. They can also be easily designed with an 





favour suppression of cell lysate nonspecific adsorption based on previous 
observations 50, 164.  
Therefore, the synthesis of two hydrophobic ionic liquids with different 
counterions is reported in this paper (Figure 1), as well as the study of the influence 
of the counter ion and of the alkylchain length on nonspecific adsorption of cell lysate 
on SPR sensors. Here, their ability to reduce nonspecific adsorption of cell lysate was 
tested by using SK-BR-3 cells, a breast cancer cell line endogenously overexpressing 
the invasive breast cancer biomarker HER2 194. MCF-7 cells were used as a reference, 
since they contain very low levels of this protein 195. Finally, we assessed the detection 
of this cancer biomarker in undiluted cell lysate. 
3.3 MATERIALS AND METHODS 
3.3.1 Ionic liquid synthesis 
The ionic liquid synthesis is reported in details in the Supporting Information 
section, according to the reaction scheme of Figure 3.2. 
3.3.2 Peptide synthesis  
The peptide synthesis was performed as previously reported 183.  
3.3.3 Fabrication of the SPR sensor chips  
The SPR chips were prepared as detailed elsewhere 183 and in Supporting 
Information.  
3.3.4 Functionalization of the SPR sensor chips  
The gold-coated prisms were immersed overnight in a N,N-
dimethylformamide (DMF) solution of the desired thiolated molecule to form a self-
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assembled monolayer (SAM), at a concentration of 1 mg/mL for the peptide SAMs, 
1 mM for 16-MHA and dodecanethiol and 5 mM for the ionic liquids SAMs. The 
ionic liquids were synthesized with the bromide (Br-) counter ion. An exchange of 
counterion has been performed to compare their efficiency to reduce nonspecific 
adsorption. Sodium tetrafluoroborate (NaBH4), sodium perchlorate (NaClO4), 
sodium hexafluorophosphate (NaPF6), sodium bromide (NaBr) and 
Bis(trifluoromethane)sulfonimide lithium salt (LiNTf2) were used to prepare the 
counterions solutions.  
In order to exchange the counter ion, the SPR chip modified with the ionic 
liquid monolayers was immersed overnight in a 10 mM aqueous solution of desired 
counterion, then stored in the counterion solution prior to use.  
An NHS group had to be attached on the ionic liquid prior to the formation of 
the SAM for the biosensing experiments. Therefore, a solution of 28 mM 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br-, 30 mM N-hydroxysuccinimide (NHS) and 30 mM 
N,N’-diisopropylcarbodiimide (DIC) was prepared in 1:2 dioxane/DMF and stirred 
for 24 hours. Then, the solution was diluted to final concentration of 2.8 mM 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br.NHS in DMF and the prisms were immerged overnight 
for the formation of the SAM.  
3.3.5 Cell lysate   
MCF-7 cells were obtained from Sylvie Mader (University of Montreal, 
Canada) and SK-BR-3 cells were from ATCC (ATCC HTB-30). Cells maintained in 
DMEM supplemented with 10% fetal bovine serum (Wisent, St-Bruno, Canada) at 
37ºC in 5% CO2 were washed once with PBS and counted. Cells were centrifuged at 
300g for 5 min, pellets were snap frozen and stored at -80oC until lysis. For the cell 
lysis, RIPA buffer was prepared with 1.19 g of HEPES, 1.46 g of NaCl, 186 mg of 
EDTA dissolved in 100 mL of water. The pH was adjusted to 7.3 and 1000 μL of 
Triton-X and 2 protease inhibitor cocktail tablets were added. Cells pellets were kept 





at 30% intensity. Cells were lysed with this procedure, but not the nucleus. Lysates 
were centrifuged 15 minutes at 4°C at 10 000 g. The supernatant was aliquoted. The 
final protein concentration was determined by a Bradford assay at 6.96 mg/mL for 
the SK-BR-3 cells and 6.40 mg/mL for the MCF-7 cells. 
3.3.6 SPR experiments.  
The SPR experiments were performed with a P4SPR instrument (Affinité 
instruments) as described previously 163. The functionalized prisms were mounted in 
the system with a microfluidic cell that allowed triplicate measurements and a 
reference measurement. The solutions were injected in the SPR instrument manually.  
3.3.6.1 Nonspecific adsorption measurements.  
The SPR kinetic measurements were performed for every nonspecific 
adsorption experiment using the following sequence: 2 minutes of PBS, 20 minutes 
of SK-BR-3 cell lysate diluted 1:1 in PBS containing anti-protease cocktail at a final 
protein concentration of 3.48 mg/mL and 2 minutes of PBS. The SPR shifts were 
calculated with the dynamic nonspecific adsorption (see Supporting Information, 
Figure 3.11). 
3.3.6.2 HER2 analysis.  
Three SPR experiments were performed for the HER2 analysis. They were all 
performed on the [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br.NHS chips with the following 
protocol: 1 min H2O, 1 min PBS pH 4.5, 20 min capture antibody (20 μg/mL) in PBS 
pH 7.4, 2 min 30 s PBS pH 7.4, 20 min cell lysate, 2 min PBS pH 7.4 (3 times 1 mL 
was injected, to rinse thoroughly), 15 min detection antibody (20 μg/mL) in PBS pH 
7.4, and 1 min PBS pH 7.4. Capture antibody was HER2 / ErbB2 / CD340 polyclonal 
rabbit antibody from Sino Biological (catalog number: 10004-RP03) and detection 
antibody was HER2 / ErbB2 / CD340 polyclonal rabbit antibody, antigen purified, 
from Sino Biological (catalog number: 10004-RP04). Both antibodies recognize the 
human HER2 / ErbB2 protein (antigen) from Sino Biological (catalog number: 
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10004-H08H). For the control experiments, undiluted crude MCF-7 cell lysate was 
injected on the surface (protein concentration of 6.40 mg/mL determined by a 
Bradford assay). Crude MCF-7 cell lysate was then spiked with HER2 antigen (Sino 
Biological, catalog number: 10004-H08H) at a concentration of 25 μg/mL and this 
solution was injected on the SPR surface. Finally, crude SK-BR-3 cell lysate was 
analyzed with the HER2 SPR sensor. The different methods for the measurement of 
the SPR chip are illustrated in Figure 3.11, in Supporting Information. 
3.4 RESULTS AND DISCUSSION 
3.4.1 Antifouling SAM development 
 
 
Figure 3.1  Structures of the ionic liquids designed to reduce nonspecific 
adsorption of cell lysate. 
 
The ionic liquid monolayers were designed to combine different moieties 
necessary for the construction of an efficient biosensor in cell lysate. Firstly, a thiol 
was mandatory to form a self-assembled monolayer on the gold SPR chip. The second 
moiety was a carboxylic acid, at the distal end of the ionic liquid, to allow the covalent 
binding of an antibody on the surface through EDC/NHS coupling with the lysines 
on the antibody’s heavy-chain. Finally, it was observed previously that the most 
efficient self-assembled monolayers to reduce nonspecific adsorption of cell lysate 
were hydrophobic and positively charged 164. Hence, long alkyl chains were added to 
the imidazolium cation structure. The design resulted in the synthesis of two ionic 
liquids, both bearing mercaptododecyl chains and an ethyl- or pentyl- carboxylic acid 






Figure 3.2  Synthesis of 1-(2-carboxyethyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-
imidazolium bromide (n=1, [(HS)12C12(COOH)2C2im]+) and 1-(5-
carboxypentyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-imidazolium bromide (n=4, 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+) 
 
A bromoalkyl acid was used as starting material for the synthesis of the ionic 
liquids (Figure 3.2). The yield of the esterification reaction was as high as 67% before 
purification for the ethyl chain. Yields were better for the pentyl chain at 80-85%. 
Different concentrations of acids and temperature were tested, without significantly 
affecting the results. The deprotonation of imidazole was first tried with sodium 
hydride deprotonation under nitrogen atmosphere, but the yields were significantly 
higher with a mixture of bases (KOH, K2CO3, TBAB), with yields between 75-85% 
for purified products. Finally, the addition of the protected alkyl chain to 1-
(carboxyalkyl)imidazole and the thiol deprotection reactions 44 led to high yields of 
83% for [(HS)12C12(COOH)2C2im]+ and 91% for [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ .  
The ionic liquids were synthesized with the bromide counterion, but then a 
series of anion exchange reactions were performed to lead to ionic liquids with 
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different properties. The exchange of the counterion for ionic liquids requires 
respecting the affinity order. The counterions have different affinities with the 
imidazolium salt and are easily exchanged when a counterion with a greater affinity, 
more hydrophobic, is exposed to the ionic liquid. Bromide has the lowest affinity for 
imidazolium of the counterions used in this experiment. The order of affinity goes as 
follow: Br- < BF4- < PF6- < ClO4- < NTf2- 193, 196-197. The counterion exchange was 
performed after the formation of the ionic liquid SAM on the SPR chip.  
3.4.2 Nonspecific adsorption experiments 
A total of 18 surfaces, including 17 monolayers (10 ionic liquids, 3 PEGs, 16-
MHA, dodecanethiol and 2 peptide monolayers) and bare Au were compared for their 
efficiency to reduce nonspecific adsorption of cell lysate. The results are reported in 
surface coverage (ng/cm2), representing the amount of nonspecifically adsorbed SK-
BR-3 cell lysate on the surface. SK-BR-3 cells were chosen since they are HER2-
positive breast cancer cells and can be easily used for the detection of HER2 
biomarker. Nonetheless, we expect the general conclusions will be valid for cell lysate 
from different cell lines despite slight difference in specific compositions of cell 
lysate.  
3.4.2.1 Ionic liquids 
Different molecular parameters can be compared in order to understand the 
efficiency of ionic liquids performances in reducing nonspecific adsorption. In this 
study, we focused on the effect of alkyl chain length and effect of counterion. Contact 
angles of the different monolayers were measured in water in order to characterize 







Figure 3.3  Contact angle of the different monolayers used to reduce 
nonspecific binding of cell lysate 
 
 All the ionic liquids, independently from the counterion, showed relatively 
low contact angles, between 13° and 22° for [(HS)12C12(COOH)2C2im]+ and between 
33° and 39° for [(HS)12C12(COOH)5C5im]+. The difference in contact angle showed 
that the length of the alkyl chain contributes to the hydrophobicity of the surface. This 
observation is of great interest since the efficiency in reducing nonspecific adsorption 
of cell lysate is presumed not only due to the hydrophobicity of the surface, but also 
to its charge. Therefore, even if a surface has a low contact angle due to its charge, 
they were expected to be effective in reducing nonspecific adsorption of cell lysate 
when it has hydrophobic moieties as alkyl chains.  
 
 Nonspecific adsorption results were compared using the surface coverage of 
cell lysate on the SPR chip modified with each surfaces. The values of surface 
coverage resulted from the measurement of the dynamic nonspecific adsorption 
corresponding to the change in SPR signal while the cell lysate is exposed to the SPR 
chip, as described in Supporting Information. This SPR shift was used to calculate a 




Figure 3.4  Dynamic nonspecific adsorption of SK-BR-3 crude cell lysate on 
ionic liquid monolayers. (A) Effect of the chain length and (B) effect of the 
nature of the counterion. 
 
 We first compared the influence of the alkyl chain length. The surface 
coverage range for [(HS)12C12(COOH)2C2im]+ was 2 ± 2 to 15 ± 11 ng/cm2, which 
overlaps with the range for [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ is 6 ± 4 to 25 ± 3 ng/cm2. 
According to these results, there was no significant difference in nonspecific 
adsorption attributable to the chain length of the alkyl-carboxylic acid moiety (Figure 
3.4A). The effect of counterion was also studied and we did not observe a correlation 
between the counterions hydrophobicity and nonspecific adsorption (Figure 3.4B). 
For both ionic liquids, the counterion with the best efficiency to reduce nonspecific 
binding of cell lysate was the bromide, which is normally the most hydrophilic. For 
[(HS)12C12(COOH)2C2im]+, the worst counterion was the BF4- and the NTf2- 
counterion was the worst for the [(HS)12C12(COOH)5C5im]+. Even if there is a slight 
difference in the efficiency of the different ionic liquid monolayers, the overall 
performances were very similar. Therefore, there is no significant effect of counterion 





adsorption of cell lysate. This is in accordance with the observation that all the ionic 
liquid monolayers had similar contact angle.  
 
      
 
Figure 3.5  Nonspecific adsorption of SK-BR-3 cell lysate measured by SPR 
reported in surface coverage (Γ) on different self-assembled monolayers (see 
legend) (A) and example of SPR sensorgrams of relevant SAMs (B). 
 
Since all ionic liquids had very similar performances in reducing the dynamic 
nonspecific adsorption of cell lysate, we classified their efficiencies using two 
parameters: the dynamic nonspecific adsorption and the residual nonspecific 
adsorption. The residual nonspecific adsorption is the material that was still adsorbed 
on the surface after a washing step with PBS pH 7.4 (Figure 3.5). The surface 
coverage values of all the studied monolayers are also provided in Erreur ! Source 
du renvoi introuvable.Table 3.1 in Supporting Information. Considering only the 
dynamic adsorption parameter, the most efficient SAM to reduce nonspecific 
adsorption during the exposition of the surface to cell lysate was the ionic liquid 
[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ with the bromide counterion ([(HS)12C12(COOH)2C2im]+ 
Br-). However, this SAM was not very efficient in the reducing of the residual 
adsorption. The most efficient ionic liquid SAM to reduce nonspecific adsorption in 
both dynamic shift and residual shift was the [(HS)12C12(COOH)2C2im]+ PF6- SAM, 




adsorption of 107 ± 26 ng/cm2. Note that even if this ionic liquid was the most 
efficient, all the ionic liquids had similar performances (see the cluster in Figure 3.5). 
The difference in dynamic and residual nonspecific adsorption is likely due to part of 
the nonspecific adsorption occurring faster than the acquisition of data (seconds). As 
observed in Figure 3.5, every ionic liquid monolayer reduced significantly 
nonspecific adsorption occurring during the exposure of the surface to cell lysate.  
3.4.2.2 Common low fouling monolayers 
A carboxy-PEG (HS-(CH2CH2O)-CH2CH2-COOH) and two methoxy-PEGs 
(HS-(CH2CH2O)-CH2CH2-COOCH3) of different molecular weights were also 
studied, in order to have a comparison point between the newly developed ionic 
liquids and common low fouling surfaces. The short PEGs were fouling more than 
the most efficient ionic liquids with dynamic nonspecific adsorption of 14 ± 5 ng/cm2 
for the carboxy-PEG and 42 ± 15 ng/cm2 for the short methoxy-PEG. The 2000 Da 
methoxy-PEG was very effective at reducing nonspecific adsorption, as well as 
dodecanethiol, with respective dynamic surface coverages of 4 ± 3 ng/cm2 and 
4 ± 4 ng/cm2.  Dodecanethiol is the most hydrophobic SAM tested (contact angle of 
109 ± 5°) and usually not considered as a low-fouling surface, confirming the 
previously reported observations that hydrophobic surfaces were effective to suppress 
nonspecific adsorption of cell lysate. These surfaces would be excellent to passivate 
materials. However, dodecanethiol and 2000 Da methoxy-PEG cannot be considered 
for biosensing, since they lack reactive functional groups necessary to be 
functionalized with molecular receptors.  
The efficiency to reduce nonspecific adsorption of 16-MHA, a commonly 
used monolayer in SPR, was also studied. This monolayer had the worst performances 
of the SAM tested with a dynamic surface coverage of 89 ± 13 ng/cm2, which is only 
slightly better than bare gold (100 ± 19 ng/cm2). Therefore, even if this monolayer 
has the appropriate functional group to perform a biosensing assay, it cannot be used 





Finally, two peptide monolayers with good nonspecific adsorption properties 
were studied. The 3-mercaptopropionic acid-(Leu-His-Asp)2-OH (3-MPA-
LHDLHD-OH) monolayer, which is very efficient to reduce nonspecific adsorption 
of serum 74, was also one of the worst monolayers studied here with a dynamic surface 
coverage of 60 ± 38 ng/cm2. This result was expected since it was observed 
previously that the efficient anti-fouling monolayers in serum are not efficient in cell 
lysate 164. The second peptide monolayer that was compared to ionic liquids 
developed in this study was the 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH (3-MPA-HHLLFF-
OH), a more hydrophobic peptide developed previously in our group. Even if this 
peptide was the most efficient of all previously developed peptides 164, it remained 
one of the worst surfaces studied in this paper, in comparison to all newly developed 
ionic liquids, with a dynamic surface coverage of 44 ± 5 ng/cm2. This underlines the 
impressive performances of ionic liquids in the reducing of nonspecific adsorption of 
cell lysate. 
3.4.2.3 Mixed monolayers 
We then considered the combination of different monolayers to better 
understand the properties of the ionic liquids and also in an attempt to further improve 
the efficiency of different monolayers (Figure 3.5). Ionic liquids almost eliminated 
the dynamic nonspecific adsorption of cell lysate, but there was still some residual 
nonspecific adsorption after PBS rinsing. Therefore, different combinations of 
[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ Br- and dodecanethiol were tried with the aim of 






Figure 3.6  Mixed monolayers to reduce nonspecific adsorption of cell lysate. 
Red x are contact angle, blue spheres are residual nonspecific adsorption and 
green triangles are dynamic nonspecific adsorption. 
 
For the dynamic surface coverage, there is no significant difference between 
the different monolayers, but two regimes can be observed in the residual surface 
coverage (Figure 3.6). When the molar fraction of ionic liquid in the functionalization 
solution is low (0.5 or less), the surface properties corresponded mainly to the 
properties of a dodecanethiol SAM, with a residual surface coverage of 32 ± 8 ng/cm2 
in average and a high contact angle (between 94° and 109°). When the molar fraction 
of ionic liquid in the functionalization solution was high (0.99 or higher), the surface 
properties corresponded to the properties of the ionic liquid SAM, with a residual 
surface coverage of 137 ± 18 ng/cm2 in average and a low contact angle (between 15° 
and 31°). The surface properties changed significantly at a molar fraction of ionic 
liquid of 0.9 (1 dodecanethiol : 10 ionic liquid). At this concentration, the 
dodecanethiol’s efficiency in reducing the residual nonspecific adsorption was lost 
(residual surface coverage of 129 ± 33 ng/cm2), but the contact angle was high 
(85 ± 6 ng/cm2).  
3.4.3 Biosensing experiments 
Biosensors were then constructed to detect biomolecules of interest in cell 
lysate. During our initial biosensing experiment, we encountered an unpredicted issue 
regarding the availability of the carboxylic group of the ionic liquid; it was impossible 





[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ Br- and [(HS)12C12(COOH)2C2im]+ PF6- despite numerous 
attempts with EDC/NHS binding, pre-functionalization of the ionic liquid with the 
NHS group, changing the solution’s pH, etc. We hypothesize that the interaction 
between the negative carboxyl group and the positive imidazolium core was too 
strong to allow the reaction of the carboxyl group. This interaction is likely due to the 
short distance between the carboxylic group and the imidazolium core. Therefore, we 
were constrained to change the ionic liquid. We chose to use the 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br- ionic liquid, for its efficiency to reduce nonspecific 
adsorption of cell lysate and the simplicity of the preparation of the SAM, since no 
counterion exchange was necessary. Again, we were not able to use EDC/NHS 
chemistry directly on the surface to bind an antibody, but preactivation of the 
carboxylic acid with the NHS group prior to the formation of the SAM facilitated 
binding of the antibody. We hypothesized that the longer alkyl chain between the 
imidazolium core and the carboxylic group diminished the interaction between the 
oppositely charged moieties.   
The ionic liquid monolayer was applied to a clinically relevant biodetection 
scheme. HER2 biomarkers are indicative of a malignant tumor in approximatively 
one-third of the breast cancer cases, making this biomarker a relevant target in 
development of new biosensing technologies. The first HER2 detection experiment 
was a direct assay. A cell lysate sample was spiked with HER2 and an anti-HER2 
antibody was attached to the [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br- surface. Unfortunately, 
there was no significant difference in the dynamic shift between the spiked sample 
and the blank sample. This experiment led to the observation that, when an antibody 






Figure 3.7  Difference in nonspecific adsorption on [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ 
Br- of native IL-SAM and modified with RP04 antibody  
 
This observation is of great interest in the anti-fouling SAM research field, 
because SAMs are often developed without any verification that the anti-fouling 
properties will remain unchanged when an antibody is attached to the surface. 
Vaisocherová et al. reported the same observation in a recent article 65. They attached 
three different antibodies on two polymer brushes, pCBAA and pHEMA, and 
obtained a plasma fouling of 19 ± 4 ng/cm2 and 135 ± 19 ng/cm2 respectively, 
compared to very low fouling when no antibody was attached. In comparison, we 
obtained a blank crude cell lysate fouling of 61 ± 8 ng/cm2 when the anti-HER2 was 
attached on the surface, compared to 6 ± 4 ng/cm2 when there was no antibody 
(Figure 3.7). Therefore, a direct assay in undiluted matrix could potentially be used 
when the target is expected to be found in a high concentration, but when the 
concentration of analyte is low, a different detection strategy had to be developed in 








Figure 3.8  Schematic representation of the HER2 detection with SPR sensing 
 
In the case of HER2, since the concentration is relatively low, the analyte 
signal was lost in the background signal, even if a very efficient antifouling surface 
was used. To overcome this issue, we chose to use a simple secondary detection 
(Figure 3.8) for the detection of HER2 in crude cell lysate. Surfaces with low 
nonspecific adsorption remain useful despite the use of secondary detection. HER2 
detection was then performed in breast cancer cell lysate. MCF-7 cell lysate was 
spiked with a concentration of 25 μg/mL of a recombinant HER2 (MW = 70 kDa) 
and SK-BR-3 cell lysate naturally containing HER2 were analyzed with the SPR 
sensor. In both cases, a polyclonal capture antibody was bound on the surface through 
the lysines on the heavy chain by a nucleophilic attack on the carboxyl group of the 
ionic liquid activated with NHS. Also in both cases, a secondary detection with a 
different polyclonal antibody (detection antibody) was performed, after a PBS rinsing 





Figure 3.9  HER2 secondary detection in undiluted cell lysate by a sandwich 
assay on [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br- SAM.  
 
SPR responses obtained for the secondary detection of HER2 in both HER2-
containing cell lysates were significantly higher than the signal from the control 
experiment (Figure 3.9 and Figure 3.12 in Supporting Information). MCF-7 cell lysate 
should not contain a significant amount of HER2 and thus, the SPR signal was almost 
zero (0.01 ± 0.05 nm). In contrary, the spiked MCF-7 cell lysate and the SK-BR-3 
cell lysate showed significant SPR signals, 0.26 ± 0.02 ng/cm2 and 
0.17 ± 0.03 ng/cm2 respectively. This confirms that HER2 can be detected 
specifically in crude cell lysate with the [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br- SAM. 
The observations that were made with these experiments and the biosensing 
results underline the significant difference between surface development and the real 
application in biological samples. When applying a supposedly robust chemistry to a 
real-world situation, the number of unexpected issues that were encountered was 
significant. In this paper, we showed the importance of verifying the anti-fouling 
properties of a newly developed surface when a molecular receptor is attached on the 
surface. We were able to develop a very efficient ionic liquid that can practically 
eliminate nonspecific adsorption of crude cell lysate and that can be used to perform 
a real-world biosensing experiment. This novel ionic liquid can be used in a great 
variety of biosensing experiments, with SPR but with any sensing technology that 
requires reduction of nonspecific adsorption of cell lysate. A plethora of cancer could 





cancer diagnosis would be exponentially increased, since the diagnosis would not be 
only reserved to a small minority of experts. 
3.5 CONCLUSION 
In brief, a new ionic liquid self-assembled monolayer was designed to 
significantly reduce nonspecific adsorption of crude cell lysate in SPR sensing. The 
most efficient ionic liquid, [(HS)12C12(COOH)2C2im]+ Br- had a surface coverage as 
low as 2 ± 2 ng/cm2, 7 times lower than the carboxy-PEG tested (14 ± 7 ng/cm2). 
Although [(HS)12C12(COOH)2C2im]+ Br- was the most efficient ionic liquid, most of 
the newly designed ionic liquid monolayers were very efficient to reduce nonspecific 
adsorption of crude cell lysate. We expect that this very efficient monolayer can be 
used in a multitude of other techniques requiring the elimination of nonspecific 
adsorption, since the formation of the ionic liquid SAM relies only on the commonly 
used thiol-gold chemistry. These monolayers were then applied for biosensing 
experiments in cell lysate. Using the [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br- ionic liquid, we 
were able to detect HER2 from crude breast cancer cell lysate. The results show that 
our ionic liquid can be used to perform efficient HER2 biomarker detection in cell 
lysate. This surface chemistry could be used for a multitude of other biosensing 
experiments and for protecting surfaces to cell lysate adsorption. 
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3.7  SUPPORTING INFORMATION 
3.7.1 General information 
3.7.1.1 List of abbreviations 
EtOH: Ethanol 100% 
DMF: N,N-Dimethylformamide 
EtOAc: Ethyl acetate 
DCM: Dichloromethane 
TBAB: Tetrabudylammonium bromide 
MeOH: Methanol 
LiNTf2 : Bis(trifluoromethane)sulfonimide lithium salt 
3.7.1.2 Materials 
HBr, TBAB, K2CO3, KOH, CDCl3, 3-bromopropionic acid, 6-bromohexanoic 
acid, NaBr, NaBH4, NaClO4, NaPF6 and LiNTf2 were purchased from Sigma-Aldrich 
(St. Louis, MO). Potassium thioacetate, 1,2-dibromododecane,  imidazole, were 
purchased from Alfa Aesar. Sulfuric acid, DCM, DMF, EtOAc, were purchased from 
Fisher Scientific. Dimethyl-d6 sulfoxide was purchased from C/D/N isotopes (Pointe-
Claire, QC). The silica used to purify the compounds by chromatography was 
purchased from Silicycle Chemical division (40-63 nm; 230-240 mesh). The thin-
layer chromatography (TLC) was performed on glass-backed silica gel. Visualization 
of TLC plates was performed by KMnO4 stain. All mixed solvent eluents are reported 
as volume/volume solutions. NMR spectra were acquired with a Bruker AV-400 
instrument, except for the 13C spectra that were acquired with a Bruker AV-300 
instrument. Multiplicity in the reported spectra analysis is indicated as follow: s 





(broad). Exact MS spectra were acquired with a Synapt G2-Si instrument 
fromWaters. 
3.7.1.3 Fabrication of SPR chips 
Dove glass prisms were washed in piranha solution (3:1 sulfuric acid : 
hydrogen peroxide 30%) during 1 hour at room temperature. They were then 
thoroughly rinsed with deionized water and rinsed once with ethanol afterwards. Prior 
to gold deposition, the glass prisms were air dried and placed into a sputtering 
instrument (Cressington 308R sputter coater, Ted Pella Inc. Redding, CA) where 
approximatively 0.7 nm (35 seconds) of chromium and 50 nm (1 minute and 40 
seconds) of gold were deposited on the surface to form a continuous film. 
3.7.2 Ionic liquid synthesis 
 
Figure 3.10  Synthesis of 1-(2-carboxyethyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-
imidazol-3-ium bromide (n=1) and 1-(5-carboxypentyl)-3-(12-
mercaptododecyl)-1H-imidazol-3-ium bromide (n=4) (The same figure is found 





 Ethyl-3-bromopropionate (1, n=1). 3-bromopropionic acid (7.6 g, 50 mmol) 
was added to 150 mL of EtOH in a round-bottom flask. The mixture was agitated 
until the acid is well dissolved and 50 drops of H2SO4 was added. The light orange 
mixture was agitated at reflux (85°C) overnight. The EtOH was evaporated to yield a 
dark orange solution and 120 mL of water and 30 mL of NaHCO3 saturated solution 
was added. The mixture was agitated for a few seconds and transferred in a separatory 
funnel to be extracted 6 times with 80 mL of DCM. The organic phase was dried on 
MgSO4 and filter on cotton. Solvent was evaporated and the product was purified by 
gel column chromatography (100% hexanes to 2% ether/hexanes). A yellowish liquid 
compound was obtained with a 44% yield. 1H NMR (400 MHz, CDCl3) δ ppm: 4.224 
(q, 2H, J=7.2), 3.615 (t, 2H, J=6.8), 2.941 (t, 2H, J=6.8), 1.313 (t, 3H, J=7.2). 
 
 
 Ethyl-3-bromohexanoate (1, n=4). 3-bromohexanoic acid (12.7 g, 65 mmol) 
was added to 200 mL of EtOH in a round-bottom flask. The light orange mixture was 
agitated until the acid is well dissolved and 30 drops of H2SO4 was added. The 
mixture was agitated at reflux (85°C) overnight. The EtOH was evaporated to yield a 
dark orange solution and 40 mL of water and 10 mL of NaHCO3 saturated solution 
was added. The mixture was agitated for a few seconds and transferred in a separatory 
funnel to be extracted 6 times with 50 mL of DCM. The organic phase was dried over 
MgSO4 and filter on cotton. Solvent was evaporated and the product was purified by 
gel column chromatography (5% ether/hexanes). A yellowish liquid compound was 
obtained with a 85% yield. 1H NMR (400 MHz, CDCl3) δ ppm: 4.163 (q, 2H, J=7.2), 
3.441 (t, 2H, J=6.8), 2.347 (t, 2H, J=7.2), 1.913 (m, 2H), 1.690 (quin, 2H, J=7.6), 







 Ethyl 3-(1H-imidazol-1-yl)propanoate (2, n=1). Imidazole (3.0 g, 44 mmol) 
was added to a round-bottom flask and dissolved in 25 mL of DCM by sonication. 
KOH (3.7 g, 66 mmol), K2CO3 (5.1 g, 36.74 mmol) and TBAB (0.283 g, 2 mol%) 
were added to the mixture with another 8 mL of DCM. The mixture was agitated 30 
minutes at reflux (45°C). Compound 1 (n=1) was added dropwise to the mixture while 
stirring and the mixture was agitated overnight. The mixture was filtered on Buckner 
and the flask and residue were rinsed 3 times with DCM. The mixture was then 
filtered on cotton and transferred in a separatory funnel. It was washed 6 times with 
50 mL H2O (until the water pH=7). The aqueous phase was then transferred in a 
separatory funnel to recover all the DCM. The organic phase was dried over MgSO4 
and the solvent was evaporated. A translucent oil was obtained, with a yield of 85%. 
1H NMR (400 MHz, DMSO-d6) δ ppm: 7.613 (s, 1H), 7.171 (s, 1H), 6.872 (s, 1H), 
4.210 (t, 2H, J=6.4), 4.069 (q, 2H, J=7.2), 2.830 (t, 2H, J=6.4), 1.168 (t, 3H, J=7.2). 
 
 
 Ethyl 6-(1H-imidazol-1-yl)hexanoate (2, n=4). Imidazole (3.4 g, 50 mmol) 
was added to a round-bottom flask and dissolved in 25 mL of DCM by sonication. 
KOH (4.2 g, 75 mmol), K2CO3 (5.8 g, 41.75 mmol) and TBAB (0.322 g, 2 mol%) 
were added to the mixture with another 5 mL of DCM. The mixture was agitated 30 
minutes at reflux (45°C). Compound 1 (n=4) was added dropwise to the mixture while 
stirring and the mixture was agitated over-the-week-end (overnight is probably 
enough). The mixture was filtered on Buckner and the flask and residue were rinsed 
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5 times with DCM. The organic phase was washed 4 times with 30 mL of brine 
solution and dried over MgSO4. The solvent was evaporated yielding in a dark orange 
liquid which was purified by gel column chromatography (2% MeOH/DCM) to 
obtain a yellow oil (with traces of TBAB that were not separated). 1H NMR (400 
MHz, DMSO-d6) δ ppm: 7.607 (s, 1H), 7.161 (s, 1H), 6.878 (s, 1H), 4.047 (q, 2H, 
J=7.2), 3.945 (t, 2H, J=7.2), 2.279 (t, 2H, J=7.6), 1.707 (quin, 2H, J=7.2), 1.543 (quin, 
2H, J=7.6), 1.214 (m, 2H), 1.178 (t, 3H, J=7.2). 
 
 
 S-(12-bromododecyl) ethanethioate (3). 1,2-dibromododecane (66.0 g, 201 
mmol) was added in a round bottom flask and heated to 85°C until the compound is 
liquefied. Potassium thioacetate (7.7 g, 67 mmol) was dissolved in a minimum of 
EtOH (140 mL) by sonication (10 minutes). The potassium thioacetate solution (not 
the solid residue) was added dropwise to the liquefied 1,2-dibromododecane (the 
addition took 3 hours). After the addition, the reaction was followed by TLC and was 
finished. The hot mixture was filtered on cotton and rinsed with a small volume of 
EtOAc. The solvent was evaporated and the compound was allowed to cool-down at 
room temperature, leading to a solid white compound.  A dry-pack was prepared in 
order to purify the product by gel column chromatography (100% hexanes until the 
first product (1,2-dibromododecane) is out of the column, then 2% EtOAc/hexanes). 
The 1,2-dibromododecane was recovered for further use. After evaporating the 
solvent from the second product (desired product) (small volumes in large flasks since 
the product is a surfactant and bumps in the rotary evaporator), the white product has 
been re-purified by gel column chromatography (100% hexanes to 3% 
EtOAc/hexanes). A white solid was obtained with a 55% yield. 1H NMR (400 MHz, 
DMSO-d6) δ ppm: 3.536 (t, 2H, J=6.0), 2.832 (t, 2H, J=6.0), 2.327 (s, 3H) 1.797 








bromide (4, n=1). Compounds 2 (n=1) and 3 were added in a round-bottom flask, 
heated to 80°C and agitated 5 days. 60 mL of hexanes were added in the flask and 
agitated 2 minutes wash the compound. The hexanes is discarded (the desired 
compound is very viscous and stays in the flask) and the washing procedure is 
repeated once. The residual hexanes is evaporated, yielding in a light orange opaque 
viscous oil with a quantitative yield. 1H NMR (400 MHz, DMSO-d6) δ ppm: 9.206 
(s, 1H), 7.799 (s, 2H), 4.408 (t, 2H, J=6.8), 4.169 (t, 2H, J=6.8), 4.083 (q, 2H, J=6.8), 
3.007 (t, 2H, J=6.8), 2.830 (t, 2H, J=6.8), 2.330 (s, 3H), 1.780 (m, 2H), 1.499 (m, 
2H), 1.245 (br m, 16H), 1.179 (t, 3H, J=7.2). 
 
 3-(12-(acetylthio)dodecyl)-1-(6-ethoxy-6-oxohexyl)-1H-imidazol-3-ium 
bromide (4, n=4). Compounds 2 (n=4) and 3 were added in a round-bottom flask, 
heated to 80°C and agitated 5 days. 60 mL of hexanes was added in the flask and 
agitated 2 minutes wash the compound. The hexanes is discarded (the desired 
compound is very viscous and stays in the flask) and the washing procedure is 
repeated once. The residual hexanes is evaporated, yielding in a dark orange 
translucent viscous oil with a quantitative yield. . 1H NMR (400 MHz, DMSO-d6) δ 
ppm: 9.197 (s, 1H), 7.811 (s, 2H), 4.163 (m, 4H), 4.055 (q, 2H, J=6.8), 2.827 (t, 2H, 
J=8.0), 2.329 (s, 3H), 2.303 (t, 2H, J=7.6), 1.795 (m, 4H), 1.560 (m, 2H), 1.499 (m, 





 1-(2-carboxyethyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-imidazol-3-ium bromide 
(5, n=1). Compound 4 (n=1) was kept in the same flask (from last reaction) and 80 
mL of HBr 1M was added. The mixture was agitated at reflux (100°C) overnight. The 
liquid was transferred to a separatory funnel and the aqueous phase was extracted 
with 3 times 100 mL DCM. The organic phase was dried over MgSO4 and the solvent 
was evaporated, yielding in a light orange solid with 83% yield. Melting point: 88°C. 
1H NMR (400 MHz, DMSO-d6) δ ppm: 9.242 (s, 1H), 7.808 (s, 2H), 4.370 (t, 2H, 
J=6.8), 4.170 (t, 2H, J=7.2), 2.926 (t, 2H, J=7.2), 2.469 (q, 2H, J=7.6), 2.239 (t, 2H, , 
J=6.8), 1.780 (br quin, 2H, J=7.6), 1.527 (quin, 2H, , J=7.2), 1.252 (m, 14H). 13C 
NMR (300 MHz, DMSO-d6) δ ppm: 172.13, 136.89, 122.98, 122.75, 49.26, 45.23, 
34.14, 33.82, 29.79, 29.40 (3C), 29.25, 28.95, 28.80, 28.19, 25.89, 24.21. 
Experimental exact mass (m/z): 341.22750 Calculated exact mass (m/z): 341.22630 
 
 1-(5-carboxypentyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-imidazol-3-ium 
bromide (5, n=4). Compound 4 (n=4) was kept in the same flask (from last reaction) 
and 80 mL of HBr 1M was added. The mixture was agitated at reflux (100°C) 
overnight. The liquid was transferred to a separatory funnel and the aqueous phase 
was extracted with 3 times 100 mL DCM. The organic phase was dried over MgSO4 
and the solvent was evaporated, yielding in a white powder with 91% yield. Melting 
point: 104°C. 1H NMR (400 MHz, DMSO-d6) δ ppm: 12.025 (s, 1H), 9.214 (s, 1H), 





4H), 1.532 (m, 4H), 1.251 (m, 18H). 13C NMR (300 MHz, DMSO-d6) δ ppm: 174.74, 
136.41, 122.91 (2C), 49.31, 49.10, 33.81, 33.79, 29.71, 29.47, 29.40 (2C), 29.35, 
29.26, 28.95, 28.78, 25.93, 25.43, 24.20, 24.17. Experimental exact mass (m/z): 
383.27360 Calculated exact mass (m/z): 383.27320 
3.7.3 SPR measurements 
 
Figure 3.11  Different calculation techniques for the measurement of the 
nonspecific binding shift on a SPR sensorgram 
 
The nonspecific adsorption shifts that are reported in the article correspond to the shift 
A. This shift represents the measurement of real-time adsorption of nonspecific 
material on the surface. We called it dynamic shift.  To an average of the last 30 
seconds of the cell lysate exposition, the mean of the 375th second to the 400th second 
was subtracted. Seconds 375 to 400 were selected to be able to compare as precisely 
as possible every sensorgram (with the shift A). The SAMs were also classified for 
their ability to reduce nonspecific binding after washing the surface with buffer (shift 
C). Shift C represents the residual nonspecifically adsorbed material on the surface. 
The shifts B was also measured, but the results were not use to compare one SAM to 
another. Shift B represents the bulk refractive index change, due to the difference in 
the refractive index between PBS and concentrated cell lysate, plus the nonspecific 





Figure 3.12  SPR sensorgram of HER2 detection in undiluted cell lysate by a 
sandwich assay on [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br- SAM. Complete sensorgram 







Table 3.1 Nonspecific adsorption of SK-BR-3 cell lysate on different self-




[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ Br- 2 ± 2 139 ± 24 
Methoxy PEG 2000Da 4 ± 3 20 ± 14 
Dodecanethiol 4 ± 4 35 ± 9 
[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ PF6- 4 ± 3 107 ± 26 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br- 6 ± 4 191 ± 45 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ ClO4- 7 ± 2 171 ± 32 
[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ ClO4- 8 ± 9 129 ± 13 
[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ NTf2- 8 ± 5 128 ± 9 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ PF6- 12 ± 6 130 ± 14 
Carboxy PEG 14 ± 7 204 ± 31 
[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ BF4- 15 ± 11 127 ± 30 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ BF4- 19 ± 7 206 ± 34 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ NTf2- 25 ± 3 130 ± 9 
Methoxy PEG (short) 42 ± 15 274 ± 112 
3-MPA-HHLLFF-OH 44 ± 5 529 ± 55 
3-MPA-LHDLHD-OH 60 ± 38 565 ± 159 
16-MHA 89 ± 13 382 ± 8 









4 CHAPITRE IV  
 
RESPONSE MONITORING OF ACUTE LYMPHOBLASTIC 
LEUKEMIA (ALL) PATIENTS UNDERGOING L-ASPARAGINASE 
THERAPY: SUCCESSES AND CHALLENGES ASSOCIATED WITH 
CLINICAL SAMPLE ANALYSIS IN PLASMONIC SENSING 
 
Alexandra Aubéa, David M. Charbonneaua,b, Joelle N. Pelletiera,b and Jean-François 
Massona,c* 
a Département de Chimie and Département de Biochimie, Université de Montréal, 
C.P. 6128 Succ. Centre-ville, Montreal, Quebec, H3C 3J7, Canada 
b PROTEO 
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Monitoring the response of patients undergoing chemotherapeutic treatments 
is of great importance to predict remission success, avoid adverse effects and thus, 
maximise the patients’ quality of life. In the case of leukemia patients treated with E. 
coli L-asparaginase, monitoring the immune response by the detection of specific 
antibodies to L-asparaginase in the serum of patients can prevent extended immune 
response to the drug. Here, we developed a surface plasmon resonance (SPR) 
biosensor to rapidly detect anti-asparaginase antibodies directly in patients’ sera, 
without requiring sample pre-treatment or dilution. A direct assay with SPR sensing 
to detect anti-asparaginase antibodies exhibited a limit of detection of 500 pM and a 
high sensitivity range between 100 nM and 1 μM in pooled and undiluted human 
serum from a commercial source. While the SPR assay showed excellent 
reproducibility (12% CV) in pooled serum, challenges were encountered upon 
analyzing clinical samples due to high sample-to-sample variability in color and 
turbidity and, in all likelihood, in composition. As a result, direct detection in clinical 
samples was unreliable due to factors that may generally affect assays based on 
plasmonic detection. Addition of a secondary detection step overcame sample 
variability due to bulk differences in patients’ sera. By those means, the SPR 
biosensor was successfully applied to the analysis of clinical samples from leukemia 
patients undergoing asparaginase treatments and the results agreed well with the 
standard ELISA assay. Monitoring antibodies against drugs is common such that this 
type of sensing scheme could serve to monitor a plethora of immune responses in sera 
of patients undergoing treatment.  
 
Keywords: Surface plasmon resonance (SPR), ELISA, anti-asparaginase, L-






Leukemia is a family of blood cancers. Approximately 66,000 new cases are 
diagnosed each year in the United States and Canada 198-199 and almost 27,000 patients 
die of leukemia annually. Acute lymphoblastic leukemia (ALL) is an aggressive form 
of leukemia that most commonly affects children. It develops in bone marrow where 
the immature white blood cells (lymphocytes) become cancerous. The resulting 
lymphoblasts proliferate and spread in the blood flow and to organs, while preventing 
the proper function of other blood cells 4, 132-133. Current therapies combine a 
multitude of chemotherapeutic drugs 20-23, 200 and have greatly improved the outcome 
of patients afflicted by ALL. Among the drugs used to combat ALL, L-asparaginase 
is commonly used due to its efficacy 26, 201-203. L-Asparaginase is a front line 
biological therapeutic agent purified from Escherichia coli bacteria or other microbes 
such as Erwinia chrysanthemi. As a result of their foreign origin, they provoke a 
relatively high rate of immune response from the patients, ranging from silent 
hypersensitivity to anaphylactic shock 26-27, a source of concern for the efficient 
treatment of ALL. Antibodies can appear in the blood several days before the 
occurrence of the anaphylactic shock. Therefore, if patients’ blood samples were 
tested onsite and regularly for anti-asparaginase antibodies, silent hypersensitivity 
could be monitored in a timely manner, preventing potential future anaphylactic 
shock and significantly improving the patients’ quality of life. 
The current method to quantify anti-asparaginase antibodies in leukemia 
patients treated with L-asparaginase is the well-known enzyme-linked 
immunosorbent assay (ELISA) 29, 204. This methodology is robust and readily 
amenable to analysing large numbers of samples simultaneously, but it requires 
trained personnel, is costly when a small number of samples need to be analysed, and 
for the detection of anti-asparaginase, is not broadly accessible in clinical 
laboratories. Several other issues limit the applicability of ELISA in monitoring anti-
asparaginase antibodies, including the accessibility of the test (i.e. most samples in 
Montreal are tested in Boston despite Montreal being a major healthcare hub), the 
time required to perform the analysis and the need for rapid action in changing the 
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course of treatment in occurrences of immune response. In the case of Sainte-Justine 
Hospital, one of the largest children’s hospitals in North America, an average of only 
twelve patients undergo L-asparaginase chemotherapy at any given time. As a result, 
the advantage procured by ELISA in processing large numbers of samples is lost, 
while additional flexibility and timeliness in testing small numbers of samples would 
be beneficial. An alternative to ELISA that requires less sample preparation, is 
simple, low cost and suitable for immediate analysis of a few samples is of interest 
for clinical biochemistry laboratories in these situations. Such a method will allow 
closer monitoring of the patient’s health, allowing decisions to be made in a timely 
manner and thus provide the best treatment course possible.  
It has been previously proposed to detect anti-asparaginase using surface 
plasmon resonance (SPR) sensing 205. In that report, the sensor required sample 
pre-treatment, sample dilution and a large serum volume (3 mL), which could prove 
limiting in the case of clinical studies where the available sample volumes are often 
limited to a few hundreds of microliters or less. In addition, that study was performed 
on a Biacore T100 laboratory-based SPR system that is not suited for point-of-care 
clinical monitoring. 
Despite the drawbacks identified in that study, SPR sensing and other 
plasmonic techniques remain ideally positioned for development as point-of-care 
sensors to analyse clinical samples 165. SPR sensing is a refractometric 42 technique 
that can serve in complex matrices when an appropriate surface chemistry protects 
the sensor against fouling 50, 56, 116, 120, 178, 206. In SPR sensing, a light beam in total 
internal reflection interacts with the surface plasmon of a noble metal thin film. Its 
wavelength or angle of resonance depends on the refractive index of a thin layer of 
fluid in contact with the film. Since the light beam does not go through the solution, 
analysis in opaque and complex fluids is possible, in contrast with many 
spectroscopic techniques where such solutions need to be diluted. The refractive 
index change observed in SPR sensing allows real-time monitoring of phenomena 
such as specific binding events between an antibody (i.e. anti-asparaginase) and its 





addition, SPR sensors can be portable 207-209 and thus, potentially used at the point-
of-care. Therefore, SPR sensing is perfectly adapted for the analysis of undiluted sera 
samples but, to the best of our knowledge, there are few reports of  SPR analysis in 
undiluted serum 63, 120, 166-181, 210, and fewer reports of the analysis of undiluted clinical 
sera samples 182. 
Here, we demonstrate the quantification of anti-asparaginase antibodies in 
undiluted human serum with a portable SPR biosensor. Sensor design considered the 
small volumes of clinical samples that are generally accessible and the capacity to 
analyse crude serum as well as simplicity of handling and robustness of the analysis. 
The SPR sensor was applied to monitor anti-asparaginase antibodies in clinical 
samples provided by a local hospital participating in the development of a new 
therapeutic protocol using L-asparaginase. The sample-to-sample variability was 
found to be a barrier to direct monitoring. A secondary detection step of the antibody 
ensured the reliability of the results obtained with clinical samples and good 
agreement with ELISA.  
4.3 MATERIALS AND METHODS 
4.3.1 Peptide synthesis 
The synthesis of 3-mercaptopropionic acid-Leu-His-Asp-Leu-His-Asp-
COOH (3-MPA-LHDLHD-OH) was adapted from previously described protocols 56, 
211 as follows. Hydroxymethyl polystyrene resin (100-200 mesh, 1% divinylbenzene 
(DVB)) was placed into a solid phase synthesis tube and hydrated with 
dichloromethane (DCM) for 45 minutes. Then, DCM was replaced with a solution of 
3 equivalents of aspartic acid (Fmoc-Asp(OtBu)-OH), 3 equivalents of N,N’-
diisopropylcarbodiimide (DIC) and a catalytic quantity (12 mg) of 4-
dimethylaminopyridine (DMAP) in N,N-dimethylformamide (DMF) and the tube 
was agitated for 3 hours. The resin was then washed three times with DMF and the 
recapping solution was added (10 equivalents of N,N-ethyldiisopropylamine (DIEA) 
106 
 
and 10 equivalents of acetic anhydride) and agitated for 1 hour. For the coupling of 
the next amino acids (histidine, leucine, aspartic acid, histidine and leucine), the four 
next steps were repeated : washing the resin 3 times with DMF, deprotection with a 
mix of 80% DMF and 20% piperidine for 30 minutes, washing 3 times with DMF 
and, finally, reaction with a solution of  3 equivalents of amino acid, 3 equivalents of 
N,N,N′,N′-tetramethyl-O-(1H-benzotriazol-1-yl)uronium hexafluorophosphate 
(HBTU)  and 6 equivalents of DIEA in DMF for 1 hour (or overnight for the last 
coupling step of a working day). Each coupling step was followed by a Kaiser test to 
ensure that the coupling was successful. After the amino acids couplings, 3-
mercaptopropionic acid (3-MPA) was coupled with a solution of 2 equivalents of 3-
MPA, 4 equivalents of DIEA and 2 equivalents of HBTU in DMF for 3 hours. The 
resin was then washed 3 times with DMF, 3 times with MeOH and 3 times with DCM 
to prepare it for the cleaving step. The peptide was then cleaved from the resin with 
a solution of 95% trifluoroacetic acid (TFA), 2.5% triethylsilane (TES) and 2.5% H2O 
for 45 minutes and the acid was evaporated. 
4.3.2 Sensor chip fabrication for metal chelation of His-tagged 
EcAII 
Dove glass prisms were washed in piranha solution (3:1 sulfuric acid and 
hydrogen peroxide 30%) for one hour at room temperature. They were then rinsed at 
least 10 times with deionized water, until a pH paper indicated neutral. They were 
stored in ethanol until usage. To fabricate the sensor, the glass prisms were air dried 
and placed into a sputtering instrument (Cressington 308R sputter coater, Tel Pella 
Inc. Redding, CA) where approximatively 0.7 nm (35 seconds) of chromium and 50 
nm (1 minute and 40 seconds) of gold were deposited on the surface, with an argon 
pressure of 0.02 mbar and at a current of 80 mA, to form a continuous Au film. The 
gold-coated prisms were functionalized overnight (16 hours) in a 1 mg/mL solution 
of 3-MPA-Leu-His-Asp-Leu-His-Asp-COOH peptide in DMF to form a self-
assembled monolayer. The prisms were rinsed with ethanol and dried with nitrogen. 





N-(3-dimethylaminopropyl)-N’-ethylcarbodiimide hydrochloride (EDC) and 50 mM 
N-hydroxysuccinimide (NHS) for 15 min, 30 mM Nα,Nα-bis(carboxymethyl)-L-
lysine hydrate for 2 h, 1 M ethanolamine hydrochloride pH 8.5 for 15 min and 100 
mM cobalt(II) sulfate heptahydrate for 2 h. The cobalt is chelated via the exposed 
carboxyl groups with open coordination for His-tag binding. The SPR sensors were 
rinsed with deionized water between each step. The functionalized prisms were kept 
in plastic petri dish under air atmosphere and covered with aluminum foil and were 
stable for more than 6 months. The sensors were very reproducible from batch to 
batch and offered the same SPR performances (%CV = 7%). The binding of the 
protein receptor was performed on-line6 for every experiment.  
4.3.3 L-Asparaginase preparation 
The native E. coli L-asparaginase II (EcAII) used in this study was the 
commercial therapeutic drug (Kidrolase®, EUSA Pharma). The design and production 
of the N- and C-terminally His-tagged versions of recombinant EcAII developed for 
immobilization and SPR sensing were described in Charbonneau et al.212 (submitted 
for publication).  Three His-tagged versions of EcAII were used: N21- and N26-
EcAII which harbour 20 and 25 additional amino acids at the N-terminus, 
respectively, and C8-EcAII which exhibit eight additional amino acids at the C-
terminus.  
4.3.4 SPR experiments 
The SPR instrument (Affinité Instruments) was described in a previous report 
207. The SPR sensors functionalized with the modified peptide were mounted in the 
SPR system with the microfluidic cell. The microfluidic design allowed for a 
triplicate measurement of the sample simultaneously with a measurement of a control. 
The first step of each experiment to quantify anti-asparaginase antibody (except for 
                                                 
6 The term "on-line" is the opposite of "off-line". Here, on-line means that the protein was attached to 
the surface in the same kinetic measurement that the rest of the experiment. 
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Kidrolase®, see details in the next paragraph of this section) was to inject 1 mL of 
phosphate buffered saline (PBS) for 2 min to acquire a stable baseline, inject 0.4 mL 
of a solution of 0.1 mg/mL of His-tagged recombinant L-asparaginase for 20 min to 
allow the binding of the receptor to the SPR chip and rinse with 1 mL of PBS for 2 
min. For experiments in human serum, 0.4 mL of blank human serum were injected 
for 10 min to passivate the surface and 0.4 mL of human serum spiked with anti-
asparaginase were injected for 20 min to detect anti-asparaginase. The SPR shift was 
calculated with MATLAB® software as the difference between the equilibrated SPR 
shift of the binding step and the SPR shift measured during the first seconds of the 
same step to quantify the antibody concentration.  
Kidrolase® receptor. When the Kidrolase® was used as a bioreceptor, the gold-
coated prisms were incubated overnight with the 3-MPA-LHDLHD-OH solution as 
described earlier. After the rinsing and drying steps, the functionalized prism was 
mounted in the SPR instrument. The first steps of the analysis were to inject 1 mL of 
PBS for 2 min to acquire a stable baseline, 1 mL of a freshly mixed EDC/NHS 
solution (400 mM and 200 mM, respectively) for 5 min to activate the sensor, 1 mL 
of PBS pH 4.5 for 2 min and 1 mL of a 0.1 mg/mL Kidrolase solution in PBS buffer 
for 20 min, followed by the measurements as described above. 
Calibration curves. The calibration curves for the comparison of the different 
receptors were prepared by sequentially injecting standard solutions, from the lowest 
to the highest concentration rabbit polyclonal anti-L-asparaginase antibody on a 
single sensor. The experiments were performed in triplicate on identically prepared 
SPR chips. For the final calibration curve in undiluted human serum using the N26-
EcAII receptor, each standard was analysed separately in triplicate on identically 
prepared prisms. During all the experiments with human serum, the serum was never 
diluted nor pre-treated. For these experiments, the anti-asparaginase was resuspended 
in undiluted serum instead of PBS to avoid any dilution. The fluidic cell was washed 
with 0.1% Tween 20 in PBS between each experiment to remove any biological 





4.3.5 Patients undergoing ALL treatment 
Patients undergoing chemotherapy treatments for acute lymphoblastic 
leukemia (ALL) were treated at Sainte-Justine Hospital in Montreal according to the 
Dana-Farber Cancer Institute (DFCI) protocol’ 05-001 or 11-001. They received L-
asparaginase II or an alternative form of the drug. Serum samples were collected from 
patients at regular intervals during the treatment to observe the appearance of, or any 
variation in concentration of, anti-asparaginase antibodies upon repeated 
administrations of the drug. The analysis of 8 de-identified clinical samples is 
reported in this paper.  
4.3.6 SPR analysis of clinical samples 
The clinical samples were analysed exactly as were the spiked serum samples 
for the calibration curve, with the addition of a secondary detection step. The N26-
EcAII receptor was used for the analysis of all clinical samples. After the 20 min 
incubation of the clinical sample, a vigorous washing step with 5 mL of PBS for 5 
min was performed, followed by a 15 min incubation of 0.4 mL of a 78 nM solution 
of goat anti-human IgG (γ-chain specific)-HRP (Sigma-Aldrich cat no. A6029) in 
PBS and finally a 2 min rinse with PBS. The SPR shift between the last seconds of 
the secondary detection step and the first seconds of the same step was calculated 
with MATLAB® software to quantify the concentration of the antibody. 
4.3.7 Enzyme-linked immunosorbent assay (ELISA) 
Indirect ELISA measurements were performed as follows. Microplates 
(Nunc-Immuno plate, Thomas Scientific, cat no. 62409-50) were coated overnight at 
4°C with 0.1 mL (10 µg/mL) of native EcAII (Kidrolase®, EUSA Pharma) diluted in 
0.05 M carbonate/bicarbonate pH 9.5. The ELISA assays were performed as in a 
previous report 204, which was adapted from the following protocol 29. All further 
steps were at room temperature. After removing residual liquid from the wells, any 
unreacted sites were blocked by incubation with 0.3 mL PBS containing 0.05% 
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Tween-20 and 0.1% BSA for 90 min and washed 3 times with PBS/Tween-20. The 
negative control reference sera (samples from healthy children who had never 
received L-asparaginase) and serum samples from patients treated with native or 
PEGylated EcAII were diluted (1:400) in PBS (0.1 mL), added to the wells and 
incubated for 1 h. Each sample was analyzed in triplicate. The wells were washed 3 
times with PBS/Tween-20 and then goat anti-human IgG (γ-chain specific)-HRP was 
added to wells (0.1 mL) at a dilution 1:10,000 (in PBS) and incubated for 1 h. After 
removing residual liquid, the wells were washed 4 times with PBS. A volume of 0.1 
mL of freshly-made 0.4 mg/mL o-phenylenediamine dihydrochloride (OPD) in 0.1 
M citrate buffer pH 6 containing 0.01%, hydrogen peroxide was added and incubated 
for 30 min in the dark, after which the reaction was stopped by the addition of 0.1 mL 
of 1 M phosphoric acid. Formation of the orange-colored end-product (2, 3-
diaminophenazine) was monitored by measuring the absorbance at 490 nm (specific 
absorption) following subtraction of the absorbance at 650 nm (non-specific). A 
sample was considered positive if OD490 - OD650 was greater than 2.58 standard 
deviations above the mean value of the negative control. 
4.4 RESULTS AND DISCUSSION 
4.4.1 Design of the biosensor 
The approach we used for the development of this SPR biosensor is similar to 
ELISA in that L-asparaginase served as the biological receptor. In contrast to ELISA, 
where L-asparaginase is non-specifically adsorbed on a surface and is thus non-
oriented, orientation of the immobilized receptor was taken into consideration for the 
SPR sensor (see below). An additional advantage procured by SPR relative to ELISA 
is real-time monitoring. Non-specific binding is a key issue in SPR and can be reduced 
by use of appropriate surface chemistry, such as polymers or peptides 50, 206. Hence, 
the development of this biosensor initially focused on ensuring minimal nonspecific 







Figure 4.1  Anti-asparaginase biosensor (A) and scheme of the different L-
asparaginase receptor constructions (B). Direct detection and secondary 
detection schemes for anti-L-asparaginase detection (C). 
 
A self-assembled monolayer of a short peptide developed by our group was 
used since it has repeatedly proven its efficacy in reducing non-specific binding of 
serum 87, 116, 207, 213. The peptide is thiolated to allow the formation of a self-assembled 
monolayer on the gold sensor (Figure 4.1). Control experiments were performed to 
verify the sensor’s efficiency in reducing nonspecific binding (Figure 4.6 in 
Supporting Information). To ensure that the measured shift was due to the binding of 
anti-L-asparaginase for the sequential calibration curves, sequential injections of 
blank serum were made. In Figure 4.6, we see a clear distinction between the SPR 
signal due to the anti-L-asparaginase and the one resulting from nonspecific binding, 
insuring that the SPR shift in the calibration curves is attributable to an antibody 
detection. We note that the nonspecific binding is very low for the first few injections, 
but it increases afterwards. This is a normal phenomenon attributable to the reduced 
performances of the anti-fouling properties of the SAM when some nonspecific 
material is adsorbed on the surface. For the point by point calibration curve, only one 
injection of serum was made, so the nonspecific binding was negligible, due to the 
anti-fouling SAM on the surface. For every experiment, an injection of blank serum 
was done in the reference channel to insure the anti-fouling properties of every chip.  
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The biological receptor was subjected to optimization. In ELISA assays, L-
asparaginase is randomly adsorbed on the surface of the ELISA plate based on 
hydrophilic and hydrophobic interactions. As a result, a subset of receptors should be 
oriented in a manner that allows binding to the analyte (here, the anti-asparaginase 
antibodies), which may not lead to optimal sensitivity. Hence, three different 
constructions of His-tagged recombinant L-asparaginase were developed to orient the 
receptor by metal chelation on the surface and optimize sensitivity. These receptors 
were described in Charbonneau et al. 212  The commercial Kidrolase® was also 
evaluated as a receptor. Since its binding to a surface cannot be oriented, it was 
covalently attached to the SPR surface in a non-oriented manner through EDC/NHS 
chemistry and served as a standard to compare SPR results with ELISA.  
Binding of the His-tagged receptors to the cobalt-functionalized SPR surface 
was characterized to verify that oriented immobilization occurred by chelation of the 
His-tag rather than being randomly orientated like the covalently bound Kidrolase® 
receptor. Upon washing the biosensor with 5 M imidazole, the chelated His-tagged 
L-asparaginase variants were specifically released, while lower concentrations of 
imidazole were insufficient to displace the receptor from the surface (Figure 4.7 in 
Supporting Information). The biosensors were successfully regenerated by addition 
of His-tagged bioreceptor, confirming the specific binding of the receptors by 






4.4.2 Quantification of anti-asparaginase antibodies buffer 
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Figure 4.2  SPR calibration curves for the detection of rabbit anti-asparaginase 
in spiked PBS (A) and human serum (B).  
Error bars represent the standard deviation from n=3 (A) and n=9 (B). N21-
EcAII : SPR =9.00 log(C) - 21.78, R2=0.99, N26-EcAII : SPR =6.63 log(C) -
12.11, R2=0.96, C8-EcAII : SPR =8.19 log(C) -19.83, R2=0.99, EcAII (native) : 
SPR =7.38 log(C) -13.09, R2=0.98. Log(C) corresponds to the base 10 log of the 
concentration in nanomolar. 
 
The four different versions of the L-asparaginase biological receptor were 
evaluated with respect to SPR sensing to determine the most sensitive immobilization 
strategy for the detection of the associated antibodies. The SPR sensing calibration 
curves for each biosensor were performed with commercial rabbit polyclonal anti-L-
asparaginase antibody spiked in PBS (Figure 4.2A). Each SPR sensor was calibrated 
upon injection of increasing concentrations of antibody. The linearity and dynamic 
range for the four receptors were comparable. In the case of Kidrolase® and N26-
EcAII, the limit of detection was 10 nM and the calibration curve was linear between 
50 nM and at least 5 μM (higher concentrations were not measured due to the 
available concentration of the antibody), with a standard deviation under 10% for 
Kidrolase and 15% for N26-EcAII. For C8-EcAII and N21-EcAII, the limit of 
detection was 250 nM and the calibration curves were linear between 250 nM and at 
least 5 μM, with a standard deviation under 10% for C8-EcAII and 15% for N21-
                                                 
7 Log [anti-asparaginase] / nM : Here, the units (nM) refer to the concentration of the anti-asparaginase 
before the logarithm was calculated. 
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EcAII. These results clearly showed the ability of the SPR sensor to quantify precisely 
low nanomolar concentrations of anti-asparaginase in saline solutions.  
4.4.3 Quantification of anti-asparaginase antibodies in undiluted 
human serum 
Calibration was performed in commercial undiluted human serum spiked with 
commercial rabbit polyclonal anti-L-asparaginase antibody (Figure 4.2B). The high-
sensitivity detection range was displaced towards higher concentrations of antibody 
in serum relative to measurements made in PBS. Nonetheless, the response remained 
sufficiently high even at low concentrations, allowing the quantification in low 
nanomolar range and high nanomolar range. In this case, all three His-tagged version 
of recombinant EcAII receptors provided a detection range of low sensitivity between 
0.5 and 100 nM of anti-asparaginase antibodies in undiluted human serum, while the 
high sensitivity range was between 100 nM and at least 1 μM. In contrast, Kidrolase 
provided a sensitivity significantly lower than the different His-tagged versions of 
recombinant L-asparaginase (see Figure 4.2B). It was determined that the N26-EcAII 
receptor gave significantly more reproducible results than other receptors, with an 
average coefficient of variation (CV) of 4% in the high sensitivity range, compared 
to 12% for N21-EcAII, 21% for C8-EcAII, and 21% for Kidrolase. Accordingly, the 
N26-EcAII was selected for the detection and quantification of anti-asparaginase 








Figure 4.3  SPR calibration curves for the detection of rabbit anti-asparaginase 
with N26-EcAII receptor spiked undiluted human serum. 
 Every data point was measured on different SPR chips. Error bars represent 
the standard deviation on n=9. The corrected calibration curve shows the SPR 
signal from which was subtracted the nonspecific signal measured in the 
reference channel for every data point individually. (B) SPR sensorgrams for the 
detection of rabbit anti-asparaginase in spiked undiluted human serum with 
N26-EcAII receptor. Measured SPR signal: SPR =0.0067 log(C) -0.1957, 
R2=0.9887, Corrected SPR signal: SPR =0.0067 log(C) -0.5738, R2=0.9857. 
Log(C) corresponds to the base 10 log of the concentration in nanomolar. 
 
The first calibration of the sensor was performed with serial injection of 
increasing concentrations of anti-asparaginase on a single sensor chip to minimize the 
use of costly reagents (Figure 4.2B). However, this does not represent the standard 
practice for clinical measurements. Therefore, the SPR sensor was also calibrated 
point-by-point to represent the standard procedure for clinical samples analysis where 
a single sample will be analyzed per SPR chip (Figure 4.3). Each data point in this 
calibration curve represents triplicate measurements made on each of three different 
SPR sensors, performed on different days using freshly-made solutions. For every 
data point, a measurement of the nonspecific signal was performed in the reference 
channel of the instrument. This signal was subtracted in the corrected curve in Figure 
4.3. The standard deviation for these experiments was under 15% for each antibody 
concentration tested, which is exceptional for SPR sensing analyses made in undiluted 
and untreated complex fluid. The sensitivity of this biosensor was 6.7 pm/nM. This 
optimized SPR biosensor was applied to the analysis of clinical serum samples. 
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4.4.4 Quantification of anti-asparaginase antibodies in clinical 
serum samples 
The analysis of clinical samples is a common challenge in all sensing 
technologies. In this case, we set goals to perform the analysis in a short period of 
time, at low cost and with no sample pre-treatment except for the extraction of serum 
from whole blood. The clinical laboratory provided volumes of usually less than 500 
μL, which provided enough material for a single measurement in the current 
experimental conditions. There was a great diversity between the clinical serum 
samples (different colors or opacity). These parameters can affect the SPR 
measurements due to the sensitivity of this technique to the solution refractive index 
and thus, can unexpectedly cause significant variations in the sensor response. We 
point out that the negative SPR shifts were attributable to the lower refractive index 
of some clinical samples compared to commercial serum used to passivate the 
sensors. The RI mismatch of different sera samples are an issue with plasmonic 
techniques and were at the origin of the negative SPR shifts. 
We attempted direct detection of the anti-L-asparaginase with clinical samples 
as it requires the use of fewer reagents and less time than most detection methods. 
The SPR results obtained for clinical sera with the direct assay were compared with 
ELISA to verify the reliability of our technique with the gold standard used in 
hospital. The ELISA method was performed according to the “Boston protocol” of 
the Dana-Farber Cancer Institute, one of the few clinical biochemistry laboratories 
routinely testing for anti-L-asparaginase in ALL patients undergoing L-asparaginase 
therapy. To establish a comparison point, a threshold for the SPR measurements was 
determined by using the highest signal obtained for the blank samples (see the red 











Figure 4.4  Comparison of the SPR and ELISA results of the detection of anti-
asparaginase in clinical samples with direct and secondary detection (A) and 
SPR signal for the secondary detection of human anti-asparaginase antibodies 
in blank (B). 
The SPR results for (A) were obtained for the direct measurement of human 
anti-asparaginase antibodies in undiluted clinical serum samples with N26-
EcAII receptor, while the ELISA results were acquired for serum samples 
diluted 1:400 and using Kidrolase to capture human anti-asparaginase 
antibodies. samples. The threshold (red dashed line) is defined by the signal of 
the blank sample #8 (highest response) and is applied to the SPR results. 
 
When the SPR signal from a clinical sample was above the threshold, it was 
considered as positive. We note that, in this study, a ‘positive’ sample means that it 
was considered as containing a significant amount of anti-asparaginase antibodies 
compared to the defined blank value (represented by the threshold), with no regards 
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to the clinical positivity determined by the Boston protocol. When a sample was 
positive according to both SPR and ELISA, we considered that the SPR result was 
reliable. A result was also considered reliable if it was negative8 according to both 
SPR and ELISA. The key factor here is that both methods had to give the same result 
when the signal was compared to the established threshold. We note that the threshold 
for determining a positive response served only to compare both methods, since it 
was based on the signal of the blank samples.  
The sensor was calibrated with a single source of commercial, polyclonal anti-
L-asparaginase that may not represent the diversity of antibodies expressed by 
individual patients. The immune response is different between patients. A broad range 
of antibody affinities may be expected in clinical samples, rendering the report of 
antibody concentration irrelevant. Therefore, the SPR output will be discussed in 
terms of SPR shift corresponding to the magnitude of change of the SPR response in 
the detection of anti-L-asparaginase. ELISA was performed with the same clinical 
samples as the SPR analysis (Figure 4.4A). Due to the extensive sample variation 
(opacity, color, etc.), the SPR results obtained with the direct assay showed significant 
divergence with ELISA and were thus deemed unreliable. In fact, only three samples 
out of eight correlated between ELISA and SPR. The variation of the bulk properties 
of clinical serum samples was confirmed with the results obtained for the blanks, 
which also showed significant variance in the SPR assay (Figure 4.4B). We note the 
inaccessibility to paired samples, where each test sample would be matched to a 
serum sample lacking the analyte. Such samples might allow direct detection. 
 
                                                 
8 Here, the word "negative" refers to negative in sense, such as a "negative result". It does not refer to 






Figure 4.5  Comparison of the SPR and ELISA results.  
The SPR results were obtained for the secondary detection of human anti-
asparaginase antibodies in undiluted clinical serum samples. The ELISA results 
were acquired for serum samples diluted 1:400 and using Kidrolase to capture 
human anti-asparaginase antibodies. The threshold (red dashed line) is defined 
by the signal of the blank sample #8 (highest response) and is applied to the SPR 
results. 
 
In reaction to these observations, the method was modified to eliminate the 
variability in the SPR signal resulting from bulk differences between clinical samples. 
We evaluated a secondary detection step to overcome the issue of variability without 
affecting assay sensitivity or sample preparation. The secondary antibody used was 
the same as for the ELISA assay (see Methods). Thereby, seven samples out of eight 
showed good agreement between SPR and ELISA (Figure 4.5). The mismatched 
sample (sample #7) might be due to the different orientation of L-asparaginase 
between the SPR sensor (oriented immobilization by terminal His-tags) and the 
ELISA plate (randomly oriented by surface adsorption). It is plausible that the 
antibodies expressed by this patient bind to a region of L-asparaginase unavailable in 
the direct or secondary detection for the SPR assay.  
This observation raises the issue of current practices of optimizing sensors in 
pooled human serum for direct assays. We observed significant variation of the SPR 
response for the blanks and for the clinical samples using the direct assay, while the 
secondary assay was significantly better correlated with ELISA. This issue is 
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ubiquitous to all plasmonic platforms that are designed for monitoring analytes in 
clinical samples, a field that is increasingly popular. The variability of the samples 
resides in biological variance between patients and in differences in sample 
preparation or processing. Dilution of the samples might reduce the effect of sample-
to-sample variability and provide an interesting solution to some of these issues. 
However, the observed response of the SPR sensor was only about 10-times greater 
than signal-to-noise and thus, dilution was not possible in this case. It has also been 
proposed to use the clinical sample depleted of the analyte as a reference for 
compensating the variance of the clinical sample 214. In this process, a constant 
concentration of a reagent binding the analyte is supplemented to the serum samples 
to deplete the analyte concentration. While of great value for some assays, the use of 
this type of signal compensation was not optimal for our current assay design as the 
samples would have to be supplemented with a fixed value of L-asparaginase. The 
clinical samples contained an unknown concentration of L-asparaginase and thus, it 
would have been difficult to adjust to a uniform concentration. Biological variance is 
unavoidable in clinical samples 67 and thus, secondary detection will most likely to 
be necessary for obtaining reliable clinical data for a series of plasmonic sensors.  
The results obtained with this L-asparaginase biosensor are promising for 
clinical and point-of-care sensing of clinical samples using plasmonic technologies. 
Despite this success, there are still areas of improvement for plasmonic sensing of 
clinical samples. We observed that the selection of the biological receptor is of utmost 
importance. Multiple receptors, in different orientations, could be added on the 
surface to increase the probability of antibody recognition. In our case, Kidrolase was 
randomly oriented on the SPR chip using EDC-NHS chemistry, but the sensitivity of 
a SPR sensor modified with Kidrolase was significantly lower in crude serum than 
the other receptors tested. This limitation might be specific to Kidrolase such that a 
random orientation should still be considered in the future for other targets. 
Consequently, to develop a robust clinical sensor based on plasmonics and validate it 
for clinical use, it is clear that biological variation of the samples must be addressed 





pool of clinical samples (exceeding the scope of this study) will have to be analysed 
to confirm the trends observed in this study. 
We also raise the issue of the optimization of a sensor for monitoring 
antibodies in clinical samples since patients may express unique antibodies leading 
to a plethora of different analytes with slight variations in affinity to detect. We lack 
a good standard for optimization due to the impossibility to purchase commercial 
antibodies representing the breadth of clinical samples. Hence, we optimize the sensor 
with a standard that represents a subset of analytes to be detected, and measuring 
concentration is challenging due to the different affinities of antibodies of individual 
patients. Reporting concentration is therefore impossible and we relied here on the 
absolute SPR signal to provide a measure of the presence of antibodies in clinical 
samples.  
4.5 CONCLUSION 
A SPR biosensor was successfully developed for monitoring anti-L-
asparaginase in undiluted human serum of actual clinical samples. The biosensor 
combined peptide surface chemistry to reduce nonspecific binding in undiluted serum 
and a modified L-asparaginase receptor. A calibration curve allowed the 
quantification of antibodies in spiked undiluted human serum samples, with a limit of 
detection of 0.5 nM and a sensitivity of 6.7 pm/nM in the high sensitivity dynamic 
range (100 nM to 1 μM) using the N26-EcAII His-tagged receptor. The biosensor was 
used to perform the analysis of anti-asparaginase antibodies produced as an immune 
reaction to therapeutic E. coli L-asparaginase in patients undergoing leukemia 
treatments. The challenges associated with biological variance of the serum samples 
of individual patients were minimized using a secondary detection step. Serum 
samples from these patients were analysed with the SPR biosensor and the results 
correlated well with ELISA. We report here one of the first studies with clinical data 
acquired using plasmonic sensors and correlated to ELISA, providing strong evidence 
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4.7 SUPPORTING INFORMATION 
4.7.1 Reagents and biological compounds 
The glass dove prisms were manufactured by Vy Optics (China). Sulfuric 
acid, hydrogen peroxide 30%, methylene chloride (DCM), methanol (MeOH) and 
N,N-dimethylformamide (DMF) were purchased from Fisher Scientific (Pittsburgh, 
PA). 3-mercaptopropionic acid (3-MPA), N,N’-diisopropylcarbodiimide (DIC), 
piperidine, acetic anhydride, trifluoroacetic acid (TFA), triethylsilane (TES), N-(3-
dimethylaminopropyl)-N’-ethylcarbodiimide hydrochloride (EDC), N-
hydroxysuccinimide (NHS), Na,Na-bis(carboxymethyl)-L-lysine hydrate, 
ethanolamine hydrochloride, cobalt(II) sulfate heptahydrate and human serum (male 
AB plasma) were purchased from Sigma Aldrich (St. Louis, MO). N,N-
ethyldiisopropylamine (DIEA) was purchased from Alfa Aesar (Ward Hill, MA). 
Leucine (Fmoc-Leu-OH), histidine (Fmoc-His(Trt)-OH), aspartic acid (Fmoc-
Asp(OtBu)-OH) and hydroxymehtyl polystyrene (100-200 mesh, 1% DVB) were 
purchased from EMD Millipore (Etobicoke, ON, Canada). 4-Dimethylaminopyridine 
(DMAP) was purchased from Acros Organics (Geel, Belgium). N,N,N′,N′-
tetramethyl-O-(1H-benzotriazol-1-yl)uronium hexafluorophosphate (HBTU) was 
purchased from ChemPep Inc. (Wellington, FL). Phosphate buffer saline (PBS) was 
purchased from Corning cellgro (Manassas, VA). Anti-rabbit polyclonal anti-L-
asparaginase antibody was purchased lyophilized from Antibodies-Online (Atlanta, 
GA) (product number ABIN459219), resuspended in PBS and stored at -20°C). For 
the experiments in undiluted serum, the antibody was resuspended in undiluted serum 





Kidrolase® was provided by Sainte-Justine Hospital (Montreal) who purchased it 
from EUSA Pharma (France).  
 
 
Figure 4.6  Non-specific binding control on different sensors compared to the 
anti-asparaginase SPR signal. 
 
 
Figure 4.7  Washing and regeneration of the SPR sensor chip to confirm that 
the N(tag)26 (A), N(tag)21 (B) and C(tag)8 (C) receptor is bound by the His-tag 









5 CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES 
 
Les biocapteurs sont des outils analytiques puissants, pouvant être utilisés 
pour une multitude d’applications. Comme le démontre l’exemple bien connu du 
glucomètre, les biocapteurs peuvent être exploités dans le milieu médical. Toutefois, 
le besoin de développer des biocapteurs adaptés au milieu clinique actuel est encore 
bien présent. Malgré l’émergence de plusieurs nouvelles techniques analytiques 
performantes, le développement de biocapteurs est fréquemment effectué dans des 
matrices qui ne sont pas transposables au milieu clinique, où des échantillons de 
nature et de composition différentes font partie du quotidien. Les travaux rapportés 
dans cette thèse visaient à permettre le développement de méthodes analytiques 
adaptées au milieu clinique en fournissant la chimie de surface nécessaire à cette 
application. Aussi, afin de démontrer l’efficacité des surfaces développées, un 
biocapteur a été construit et utilisé pour la détection d’un biomarqueur de cancer du 
sein. Finalement, un biocapteur clinique a été développé afin de détecter une réaction 
allergique chez des patients atteints de leucémie. 
Les premiers travaux effectués dans le cadre de cette thèse visaient à empêcher 
l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire sur des capteurs SPR. La SPR est une 
technique analytique pouvant être utilisée en matrices complexes telles que les fluides 
biologiques, mais le développement d’une chimie de surface appropriée est nécessaire 
pour l’utilisation de cette technique en milieu clinique. Par exemple, afin de poser un 
diagnostic de cancer, il est possible de prélever une biopsie de la tumeur, de procéder 
à la lyse des cellules et d’en analyser le contenu protéique et lipidique. Pour utiliser 
la SPR, il est nécessaire de réduire l’adsorption non-spécifique des molécules 
biologiques autres que le biomarqueur d’intérêt afin que son signal ne soit pas masqué 
par les interférences dues aux autres molécules en solution. Dans la littérature, très 
peu d’exemples de chimie de surface permettant la réduction de l’adsorption non-
spécifique de lysat cellulaire sont donnés. De façon générale, certains polymères ont 
été utilisés, mais ils n’ont pas été développés spécifiquement pour le lysat cellulaire. 
Ainsi, la première partie de cette thèse qui consistait à développer de courts peptides 
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pouvant s’auto-assembler sur des surfaces d’or dans le but de réduire l’adsorption 
non-spécifique de lysat cellulaire apportait un tout volet nouveau à ce domaine.  
Afin de cibler quelles propriétés physico-chimiques étaient les plus efficaces 
pour réduire l’adsorption non-spécifique de cette matrice biologique peu étudiée 
jusqu’ici, des homopeptides de différentes longueurs et polarité ont été synthétisés. 
En observant l’effet de l’hydrophobie des surfaces sur l’efficacité à réduire 
l’adsorption non-spécifique, il a été conclu que les surfaces hydrophobes étaient les 
plus appropriées pour leur utilisation dans le lysat cellulaire. Une fois cette 
observation faite, plusieurs combinaisons d’acides aminés ont été effectuées et 
comparées pour leur efficacité. Le peptide le plus efficace pour réduire l’adsorption 
non-spécifique de lysat cellulaire a été le 3-MPA-(His)2(Leu)2(Phe)2-OH. Grâce à ce 
peptide, l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire a été réduite à 
159 ± 27 ng/cm2, comparativement à 929 ± 186 ng/cm2 sur une surface d’or non 
protégée et 294 ± 25 ng/cm2 sur une monocouche commerciale reconnue pour son 
efficacité, le PEG. Suite à l’étude sur les capacités à réduire l’adsorption non-
spécifique de lysat cellulaire, certaines monocouches ont été étudiées par 
spectrométrie de masse afin de comprendre quelle était la nature des molécules 
s’adsorbant non-spécifiquement. Cette étude a permis de d’observer que les 
principaux responsables de l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire sont les 
lipides. Cela a aussi permis de comprendre que les surfaces positivement chargées, 
telles que le peptide le plus efficace développé dans le cadre de cette thèse, avaient 
un bon potentiel pour repousser les agrégats de membrane cellulaire positivement 
chargés par répulsion électrostatique. 
Bien que les peptides aient apporté une nette amélioration de performance par 
rapport au PEG commercial, l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire n’a pas 
été éliminée complètement. Cela a donc mené au second volet du projet, soit le 
développement de liquides ioniques. Grâce aux connaissances nouvellement acquises 
par l’étude en spectrométrie de masse, il a été possible de prévoir que des liquides 
ioniques hydrophobes seraient efficaces pour réduire l’adsorption non-spécifique de 





[(HS)12C12(COOH)2C2im]+ Br- et le [(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br-. Ces deux liquides 
ioniques peuvent s’auto-assembler à la surface de capteurs SPR à l’aide d’un thiol. 
Ils permettent aussi l’ancrage d’un récepteur moléculaire grâce à leur groupement 
acide carboxylique. De plus, grâce à la métathèse de contre-anion pouvant s’effectuer 
facilement à la surface des capteurs SPR, quatre autres contre-ions (BF4-, PF6-, 
ClO4- et NTf2-) ont pu être étudiés pour leur effet sur les performances des liquides 
ioniques, sans besoin de recommencer la synthèse des liquides ioniques. De façon 
générale, les liquides ioniques étaient très efficaces pour réduire l’adsorption non-
spécifique de lysat cellulaire, avec des couvertures de surface allant de 2 à 25 ng/cm2. 
Cette avancée est significative dans le domaine de la réduction de l’adsorption non-
spécifique de lysat cellulaire et les liquides ioniques développés pourront être utilisés 
par d’autre chercheurs visant à développer de nouveaux biocapteurs dans cette 
matrice biologique complexe. 
 
Puisque, dans le cadre de cette thèse, le développement de liquides ioniques 
visait à permettre le développement de biocapteurs en milieu clinique, le liquide 
ionique choisi comme étant le plus efficace devait permettre l’ancrage d’un récepteur 
moléculaire tel qu’un anticorps. Le liquide ionique retenu a donc été le 
[(HS)12C12(COOH)5C5im]+ Br-, avec une valeur de couverture de surface de 
6 ± 4 ng/cm2, soit une adsorption non-spécifique presque nulle. Il a été observé 
qu’une chaîne de carbone trop courte entre l’acide carboxylique terminal du liquide 
ionique et le noyau imidazolium empêchait un anticorps de se lier à la surface car les 
interactions électrostatiques entre les deux fonctions de charges opposées sont trop 
fortes.  
Par la suite, le liquide ionique a été utilisé dans le développement d’un 
biocapteur de HER2, un biomarqueur présent dans 20 à 30% des cancers du sein. Le 
biomarqueur a pu être détecté directement dans du lysat cellulaire non dilué grâce à 
une détection par un anticorps secondaire. Deux lysats cellulaires différents ont été 
utilisés : un lysat naturellement exempt de HER2 servant de référence et de contrôle 
lorsqu’il était dopé avec le biomarqueur et un lysat contenant naturellement du HER2. 
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Le biomarqueur a pu être détecté grâce au nouveau biocapteur développé dans les 
deux lysats où du HER2 était présent, démontrant ainsi le potentiel de ce liquide 
ionique pour le développement de biocapteurs clinique. 
 
Le second volait de cette thèse visait à développer un réel biocapteur clinique, 
afin de démontrer le potentiel de la SPR pour de telles analyses. En effet, peu 
d’exemples d’applications cliniques de biocapteurs sont rapportés dans la littérature. 
Il est fréquent que le développement soit effectué dans un laboratoire, mais qu’aucun 
échantillon clinique ne soit analysé. Ainsi, dans le cadre de cette thèse, un biocapteur 
permettant de détecter l’anti-asparaginase a été développé et l’analyse d’échantillons 
cliniques non dilués a été effectuée. L’anti-asparaginase est un anticorps produit par 
certains patients atteints de leucémie lorsqu’ils reçoivent un médicament appelé L-
asparaginase. Ce médicament de source bactérienne occasionne fréquemment des 
réactions immunitaires, parfois asymptomatiques. L’apparition des anticorps dans le 
sang des patients indique que le traitement doit être modifié car une réaction 
allergique peut être dangereuse pour le patient et nuire au traitement.  
Le biocapteur a été construit en utilisant un peptide efficace contre 
l’adsorption non-spécifique de sérum développé par Olivier Bolduc49. Le récepteur 
biologique utilisé était la L-asparaginase elle-même, sur laquelle des groupements 
histidines avaient été attachés pour permettre sa fixation à la surface du capteur SPR 
par l’interaction avec un complexe de cobalt. Une optimisation du récepteur 
moléculaire a d’abord eu lieu, menant à l’observation que le récepteur avec la plus 
longue chaîne histidine positionnée sur le groupement N-terminal offrait la meilleure 
limite de détection en sérum. Le biocapteur optimisé a permis la détection des 
anticorps anti-asparaginase dans des échantillons cliniques de sérum non dilué de 
patients leucémiques. La méthode a été validée par la comparaison des résultats 
obtenus en SPR avec les résultats obtenus par ELISA. Sur un total de 8 échantillons 





La transposition de la méthode d’analyse développée en laboratoire avec une 
matrice commerciale à l’analyse d’échantillons cliniques réels a permis de mieux 
comprendre les défis associés au développement d’une telle méthode. Les variations 
entre les échantillons cliniques rendent l’analyse SPR directe peu réaliste car l’indice 
de réfraction du sérum de chaque patient est différent. Il a donc été conclu que, pour 
le développement d’une méthode analytique en fluide biologique non dilués, la 
détection secondaire était nécessaire. Ces conclusions seront utiles aux autres 
chercheurs souhaitant apporter leur méthode au milieu clinique car peu d’études du 









Les perspectives sont nombreuses pour la suite des projets amorcés dans le 
cadre de cette thèse. La chimie de surface développée peut maintenant être utilisée 
par d’autres chercheurs dans le développement de biocapteurs en lysat cellulaire. Par 
exemple, afin de diagnostiquer le cancer du poumon ou le cancer colorectal, une 
biopsie pourrait être effectuée et les cellules lysées puis analysées par SPR. Dans le 
développement de tels biocapteurs, l’utilisation du liquide ionique serait nécessaire 
afin d’empêcher l’adsorption non-spécifique de lysat cellulaire.  
Dans un sens plus large, les liquides ioniques développés ne sont pas limités 
qu’à la construction de biocapteurs. Ils peuvent aussi être utilisés en tant que matériel 
antiadhésif dans tous les appareils où sont utilisées des cellules. Par exemple, dans les 
bioréacteurs utilisés pour la production à grande échelle de protéines thérapeutiques 
et de vaccins, les liquides ioniques pourraient empêcher les cellules d’adhérer aux 
parois afin de s’assurer que toutes les cellules sont en solution et soient cultivées dans 
les mêmes conditions. Cela faciliterait aussi le nettoyage des réacteurs. Les liquides 
ioniques étant très stables et plutôt simples à produire, leur potentiel d’application 
industriel est bien réel.  
Les perspectives apportées par le projet de développement d’un biocapteur 
pour l’anti-asparaginase sont plus à court terme. Puisque l’étude n’a été effectuée que 
sur un petit nombre d’échantillons cliniques, un nombre d’échantillons plus grand 
devra être analysé afin de valider l’étude. Par la suite, un appareil SPR tel que celui 
utilisé dans notre groupe de recherche pourra être implanté à l’hôpital Sainte-Justine 
afin de faire le suivi serré de la présence d’anticorps dans le sang des patients 
leucémiques soignés avec la L-asparaginase. Un tel appareil pourrait permettre au 
personnel de l’hôpital d’effectuer les analyses eux-mêmes et, ainsi, d’avoir les 
résultats beaucoup plus rapidement. Néanmoins, les notions acquises durant ces 
travaux, tels que les difficultés associées au transfert de méthode entre le laboratoire 
universitaire et le milieu clinique, ainsi que le moyen de contourner ces difficultés, 




En bref, les travaux présentés dans cette thèse s’insèrent dans un contexte de 
développement de nouvelles méthodologies analytiques, principalement pour le 
développement de biocapteurs cliniques. Les avantages de l’utilisation de la SPR ont 
été démontrés tout au long de cette thèse. La combinaison de cet outil analytique avec 
la chimie de surface nouvellement développée permettra aux futurs chercheurs 
d’avoir les outils nécessaires au développement de nouveaux biocapteurs, robustes et 
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La présente annexe regroupe les spectres de résonance magnétique nucléaire 
(RMN) mesurés lors de la synthèse des liquides ioniques, ainsi que les résultats 
d’analyse en masse exacte pour confirmer la nature des liquides ioniques synthétisés.  
Pour tous les spectres RMN, la première page (gauche) montre le spectre 
complet, avec tous les pics présents. La seconde page (droite) montre un 
agrandissement du spectre, généralement dans la région de bas déplacement 
chimique, pour bien voir la multiplicité des pics. Le nom de la molécule, sa structure 
et les conditions d’analyse ne sont donnés que sur la première page de chacune des 


































































































imidazol-3-ium bromide, 13C, 300 MHz, DMSO-d6 
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1-(2-carboxyethyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-imidazol-3-ium bromide 
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1-(5-carboxypentyl)-3-(12-mercaptododecyl)-1H-imidazol-3-ium bromide 
 
 
 
